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ABSTRAKT 
Tato diplomová práce se zabývá analýzou pohybu subjektů při měření funkční 
magnetickou rezonancí (fMRI). Je zaměřena na metody detekce a odstranění pohybových 
artefaktů ve fMRI snímcích. Práce se věnuje metrikám, sloužícím k vyhodnocení míry 
pohybu měřených osob. Metriky jsou společně s korekcí pohybu implementovány ve 
dvou navržených programech v prostředí MATLAB. V práci je provedeno srovnání míry 
pohybu skupiny zdravých subjektů a skupiny pacientů trpících Parkinsonovou chorobou. 
Na závěr jsou navrženy limitní hodnoty jednotlivých metrik. Z těch je vyvozeno vhodné 
kritérium pro odstranění subjektu ze studie, z důvodu excesivního pohybu v datech.  
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ABSTRACT 
This diploma thesis deals with an analysis of subject’s movement during measurements 
with funcional magnetic resonance imaging (fMRI). It focuses on methods of a movement 
artifacts detection and their removal in fMRI images. Thesis deals with metrics which are 
used for the movement rate of measured subjects evaluation. Metrics and a correction of 
movement are implemented into the programme in MATLAB. Comparison of subjects 
suffering from Parkinson’s disease with a group of healthy control was carried out. 
Tresholds of individual metrics were suggested and a criterion for the removal of subjects 
with high movement rate was determined.  
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ÚVOD 
Funkční zobrazování magnetickou rezonancí, functional magnetic resonance imaging 
(fMRI), je v poslední době významně se rozvíjející zobrazovací technikou, sloužící 
k mapování hemodynamických procesů, spojených s aktivací mozku. 
Na rozdíl od další významné zobrazovací modality, pozitronové emisní tomografie 
(PET), nevyžaduje funkční magnetická rezonance aplikaci kontrastních látek ve formě 
radioaktivních isotopů. Navíc dosud nebyly prokázány žádné negativní účinky spojené s 
působením magnetického pole na lidský organismus.  
Důležitým prvkem, který výrazně ovlivňuje celkovou kvalitu funkčního 
zobrazování, je omezení pohybu snímaného subjektu. Toho lze částečně docílit fixací 
hlavy subjektu pomocí tvarovatelné, např. pěnové výztuže. Toto opatření však nemusí 
být schopno pohyb zcela eliminovat.  
Vzhledem k vysokému prostorovému rozlišení snímků je i pohyb v řádu jednotek 
milimetrů nežádoucí. Z tohoto důvodu jsou naměřená data před další analýzou 
předzpracovávána. Jedním z kroků předzpracování je korekce pohybu objektu ve scéně 
během snímání funkčních snímků. Na tu je diplomová práce zaměřena. 
V teoretické části se práce věnuje metodám funkčního zobrazování pomocí různých 
modalit. Je popsán základní princip magnetické rezonance a metoda BOLD fMRI, 
artefakty ve fMRI datech, zejména se zaměřením na artefakty související s pohybem 
subjektu. Dále jsou uvedeny kroky předzpracování naměřených dat a je provedena rešerše 
v oblasti softwarových nástrojů, využívaných ke zpracování z dat fMRI. Je rozebrána 
statistická analýza dat pomocí obecného lineárního modelu a také metriky míry pohybu, 
na jejichž základě lze ohodnotit kvalitu naměřených dat.  
Praktická část je věnována návrhu a realizaci programů sloužících k vyhodnocení 
dat z pohledu pohybu subjektu. Dále jsou vyhodnocena reálná data a je srovnána míra 
pohybu mezi zdravými subjekty a pacienty s Parkinsonovou chorobou. Jsou navrženy 
limity používaných metrik a nastavení kritéria pro vyřazení subjektu ze studie.  
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1 FUNKČNÍ ZOBRAZOVÁNÍ 
Tématikou funkčního zobrazování se v poslední době zabývá velká skupina vědců, a jak 
bylo zmíněno již v úvodu, k tomuto účelu lze využít celá řada odlišných zobrazovacích 
metod. Tyto metody se zaměřují na snímání fyziologických či patofyziologických změn 
lokalizovaných v oblastech mozku se zvýšenou hemodynamickou aktivitou. Ta může být 
vyvolána určitým úkolem či spontánně. Pomocí statistických metod lze následně určit 
oblasti, které byly v souvislosti s daným úkolem aktivovány. Toto je často označováno 
jako mapování mozkové aktivity [1][2]. 
Nejstarší modalitou, která byla využívána pro funkční zobrazování mozku, je 
elektroencefalografie (EEG). Tato diagnostická metoda vychází ze snímání elektrické 
aktivity mozku pomocí systému elektrod neinvazivně umístěných na skalpu hlavy, 
invazivně na kůře mozkové nebo přímo požadovaných oblastech mozku. Nejčastěji je 
využíváno snímání měnícího se elektrického potenciálu mezi jednotlivými elektrodami 
na povrchu hlavy, které poskytuje prostorově sumovaný elektrický potenciál z oblasti 
mozku přímo pod elektrodou, stejně tak i v jejím okolí. Tím je zapříčiněno relativně nízké 
prostorové rozlišení získaných dat. Amplituda signálu je navíc snížena z důvodu 
průchodu lebkou, což vede k požadavkům na velké zesílení měřeného signálu, jež může 
být zatíženo nárůstem šumu [3]. 
Podobných výsledků, co se týče časového a prostorového rozlišení, jako EEG je 
dosaženo i při použití magnetoencefalografie (MEG). Zde je namísto elektrické aktivity 
vznikající při činnosti jednotlivých mozkových center snímán signál magnetický. Jeho 
hodnoty jsou však nesrovnatelně malé v porovnání se signálem používaným u MRI, a tak 
ani zde není možno dosáhnout vysokého prostorového rozlišení. Čím však obě zmiňované 
metody vynikají, je vysoké temporální rozlišení a nulová radiační zátěž [2]. 
Systém PET vychází z injekční aplikace radiofarmaka, kterým bývá β+ zářič 
s krátkým poločasem rozpadu. Při jeho rozpadu dochází k vytvoření pozitronů 
anihilujících s okolními elektrony, což vede ke vzniku dvou fotonů záření gama. Ty se 
pohybují lineárně po přímce v právě opačném směru s energií 511 keV a jsou snímány 
detektory umístěnými v okolí subjektu, díky čemuž lze následným zpracováním vytvořit 
tomografický obraz. Radiofarmakem často užívaným při funkčním zobrazování je izotop 
18F s poločasem rozpadu 110 minut, kterým je označena molekula glukózy za vytvoření 
[18F]-fluordeoxyglukózy. Ta dopraví zářič do oblasti se zvýšenou metabolickou 
aktivitou, tj. do aktivovaných částí mozku. Nevýhodou funkčního PET zobrazování je 
především použití radiofarmaka produkujícího zdraví škodlivé gama záření, invazivnost 
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při jeho samotné aplikaci do těla subjektu, dále pak poměrně vysoká cena jeho přípravy 
a především velmi nízké temporální rozlišení. To vede k velkým omezením během 
snímání rychlých metabolických procesů [2][4][5]. 
Aktuálně velmi používanou technikou pro funkční mapování mozku je fMRI, jejíž 
princip vychází z jevu nukleární magnetické rezonance popsaného v následující kapitole. 
Výhodou funkční magnetické rezonance oproti výše zmíněným zobrazovacím modalitám 
je lepší prostorové rozlišení, dosahující řádu desetin mm, dostatečné časové rozlišení a 
především velmi dobrá možnost objemové kvantifikace aktivovaných oblastí mozku 
během měření [2]. 
Srovnání jednotlivých zobrazovacích metod funkčního mapování mozku obsahuje 
Tabulka 1. 
Tabulka 1: Techniky funkčního mapování mozku [6] 
Metoda funkčního 
mapování 
Radiační zátěž 
Prostorové 
rozlišení 
Objemová 
kvantifikace 
Temporální 
rozlišení 
EEG NE řádu 1 až 10 mm špatná 10 až 100 ms 
MEG NE řádu 1 až 10 mm špatná 10 až 100 ms 
PET ANO řádu 1 až 10 mm přijatelná 10 až 100 000s 
fMRI NE řádu 0.1 až 10 mm velmi dobrá 0.1 až 1000s 
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2 FUNKČNÍ MRI 
Funkční zobrazování magnetickou rezonancí lze dělit na dvě různé metody, jež obě 
vychází z klasického zobrazování magnetickou rezonancí, jehož princip je popsán níže. 
První metodou je sledování změn prokrvení tkání známé jako perfuzní fMRI. Ta využívá 
techniky arterial spin labeling (ASL). Druhá metoda, kterou se diplomová práce zabývá, 
sleduje změny poměru okysličené a neokysličené krve v aktivních oblastech mozku [2]. 
2.1 Princip MRI 
2.1.1 Magnetická rezonance jader 
Zobrazování magnetickou rezonancí je založeno na působení vnějšího magnetického pole 
na jádro atomu. Toto se skládá z nukleonů, zastoupených protony a elektrony, a nese 
pozitivní elementární elektrický náboj e. Jádro atomu s mechanickým momentem 
hybnosti J vykonává neustálý rotační pohyb kolem své osy, tzv. spin, díky čemuž je 
v jeho okolí generováno slabé magnetické pole s vektorem magnetického momentu µ. 
Ten kromě mechanického momentu hybnosti závisí i na gyromagnetickém momentu γ 
pro sledovaný prvek dle vztahu [7] 
 µ =  γ ∙   𝐽 . (1) 
Pokud je spin neceločíselný, v okolí atomu vznikne magnetické pole a atom se tak 
navenek začne chovat jako magnetický dipól. V okamžiku, kdy se jádra nacházejí 
v nemagnetickém prostředí, je orientace jejich magnetických momentů zcela náhodná. 
Při umístění do vnějšího magnetického pole a velikosti B0 dochází ke vzniku síly, která 
se snaží dipóly natočit do směru pole, čímž vzniká precesní pohyb s charakteristickou 
frekvencí ω0. Tato frekvence se nazývá Larmorova a odpovídá vztahu [4][7] 
 ω0 =  γ ∙  𝐵0 . (2) 
Dipól se může vůči směru aplikovaného pole natočit dvěma způsoby, a to paralelně 
či antiparalelně ke směru B0. Druhé zmíněné uspořádání je energeticky méně výhodné, a 
proto je většina atomů natočena ve směru paralelním. Přesun mezi těmito stavy je 
doprovázen absorpcí radiofrekvenční energie o Larmorově frekvenci při přechodu do 
antiparalelního směru, resp. vyzářením této energie při jevu opačném [4]. 
Vzhledem k tomu, že počet dipólů uspořádaných ve směru vnějšího pole převládá 
nad počtem ve směru antiparalelním, dojde k vytvoření vektoru magnetizace M, viz 
Obrázek 1. Tento lze rozdělit na dvě složky, a to podélnou, tzv. longitudinální složku Mz 
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se směrem shodným s B0, a příčnou neboli transverzální složku Mxy, ve směru k B0 
kolmém. Velikost druhé složky je v normálních podmínkách nulová, což je zapříčiněno 
náhodným rozfázováním spinů atomových jader [4]. 
2.1.2  Aplikace radiofrekvenčního pulzu 
Jak bylo zmíněno výše, v běžném stavu odpovídá vektor magnetizace látky longitudinální 
složce Mz. Dojde-li však k dodání energie radiofrekvenčním pulzem se stejnou budící 
frekvencí, jako je Larmorova frekvence sledovaného prvku, dojde k magnetické 
rezonanci jader a výsledný vektor magnetizace může být překlopen ve směru 
aplikovaného pulzu, který tvoří nové magnetické pole B1. Dostatečně dlouhým 
působením pulzu dojde ke sfázování spinů precesujících jader a nárůstu transverzální 
složky Mxy. Na době působení budícího pulzu zároveň závisí i míra odklonění dipólu ze 
svého původního směru do směru pole B1, přičemž délka jeho působení B1(t) se často 
pohybuje v rozmezí 200 µs až 5 ms. Tento odklon od osy pole B0 je nejčastěji označován 
jako sklápěcí úhel θ, flip angle (FA) a jeho velikost je závislá na integrálu energie dodané 
radiofrekvenčním pulzem dle vztahu [8] 
 
θ(t) = γ ∙ ∫ B1(t
′)dt′
t
t′= 0  
 . (3) 
Výsledná změna vektoru magnetizace závisí kromě délky působení budícího pulzu 
především na směru magnetického pole B1, které nejčastěji bývá odkloněno o 90° či 180° 
od osy hlavního pole B0. Při sklopení vektoru magnetizace M o 90° do transverzální 
roviny označované xy dojde ke snížení longitudinální složky Mz na hodnotu 0 a nárůstu 
složky Mxy na maximální hodnotu. V případě překlopení M o 180° do antiparalelního 
směru magnetického pole B0 zůstává transverzální složka nulová a longitudinální složka 
Osa spinu 
Precesní pohyb 
Magnetický 
dipól 
B0 
B
0
 M
z
 
Obrázek 1: Schéma precesního pohybu magnetického dipólu a vektor magnetizace Mz [2] 
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Mz získává zápornou hodnotu –Mz [8]. 
Základním prvkem, který má neceločíselný spin, tj. může se jevit jako dipól, je vodík 
obsahující v jádře jediný proton. Tento se označuje H+ a jeho gyromagnetický poměr 
odpovídá 42,567 MHz.T-1 neboli při umístění atomů do vnějšího magnetického pole o 
síle 1 T je potřeba pulz o budící frekvenci 42,567 MHz.T-1 [8]. 
2.1.3 Relaxační časy 
Aplikací budícího pulzu s odpovídající Larmorovou frekvencí na protony umístěné 
v magnetickém poli dojde k jejich vybuzení ze stavu s převládající longitudinální složkou 
do méně výhodných energetických stavů. Na základě Boltzmannova distribučního zákona 
se tyto protony snaží navrátit do svého původního stavu, což je označováno jako relaxační 
mechanismus. Ten zahrnuje celkem dvě složky, a to relaxaci podélnou a relaxaci příčnou 
[4]. 
Během podélné relaxace dochází k návratu longitudinální složky vektoru 
magnetizace Mz do původního stavu, tzv. termodynamické rovnováhy, tj. do směru pole 
B0, z důvodu magnetického šumu tvořeného termálním pohybem okolních molekul. Tyto 
kolem sebe vytváří fluktuující magnetická pole, která mohou mít frekvenci odpovídající 
Larmorově, čímž dochází k interakci se spinujícími jádry a navrácení do původní 
termodynamické rovnováhy. Rychlost návratu je exponenciální a čas, který je potřeba 
k tomu, aby jí dosáhlo 63% protonů, se označuje T1, viz Obrázek 2 [4][7]. 
Příčná relaxace je ve srovnání s relaxací podélnou mnohem rychlejší a dochází k ní 
po sfázování spinů atomových jader budícím pulzem. V okamžiku, kdy pulz přestane 
působit, dosahuje transverzální složka magnetizace Mxy svého maxima. Vlivem 
nehomogenit magnetického pole B0, společně se změnami okolního magnetického pole 
způsobenými molekulami v okolí, dojde k postupné ztrátě fázové koherence až na 
nulovou hodnotu, kdy je spin atomových jader náhodně rozfázován. Rychlost návratu je 
taktéž exponenciální a čas T2 označuje okamžik, kdy vektor Mxy klesne na 37% původní 
hodnoty, viz Obrázek 2. U příčné relaxace je namísto času T2 často udávána doba T2* 
zahrnující vliv nehomogenit magnetických polí B0 a B1 působících na proton [4]. 
Hodnoty relaxačních časů T1 tkání lidského těla představují ve většině případů 
několikanásobky času T2, z čehož vyplývá, že nejdříve dojde k uplatnění příčné a až 
následně podélné relaxace. Díky různým hodnotám relaxačních časů T1 a T2 jednotlivých 
tkání je umožněno nasnímání obrazu s dostatečným akvizičním kontrastem, kdy lze 
v závislosti na použitém typu sekvence měřený snímek specificky váhovat, viz dále [9]. 
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2.1.4     Měřený signál 
Jak již bylo uvedeno výše, při přechodu z méně energeticky výhodného stavu do stavu 
výhodnějšího, tj. při návratu atomových jader do původní termodynamické rovnováhy, 
dochází ke generování radiofrekvenční energie o Larmorově frekvenci vlastní pro daná 
spinující jádra. Kolem snímaného objektu je umístěna přijímací cívka ve směru pro 
příjem transverzální složky magnetizace Mxy. V cívce je následně díky měnícímu se 
vektoru magnetizace indukován střídavý proud s Larmorovou frekvencí, který je snímán 
a označuje se jako signál volné precese, free induction decay (FID). Jeho velikost pak 
odpovídá množství nerelaxovaných spinů tvořících vektor Mxy [4]. 
2.2 BOLD fMRI 
Blood oxygenation level dependent (BOLD) fMRI je metoda, která slouží k nepřímému 
zobrazování neuronální aktivity, tj. aktivace mozku, na základě změny poměru 
okysličené (oxygenované) a neokysličené (deoxygenované) krve působící lokální změny 
magnetického pole [10]. 
1 
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Obrázek 2: Časový průběh podélné (vlevo) a příčné magnetizace (vpravo) [2] 
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Obrázek 3: Časový průběh FID signálu [10] 
7 
 
2.2.1 Neurální aktivita 
Aktivita jednotlivých částí mozku se projevuje přenosem informací po neuronech tvořící 
neuronovou síť. Neurony se skládají ze tří hlavních částí, a to excitabilních dendritů, těla 
obsahující buněčné jádro a buněčných vláken, axonů. Při podráždění v oblasti dendritu 
neuronu dochází k šíření informace po axonu ve formě akčního napětí až do místa 
terminálního zakončení obsahujícího chemické látky, tzv. neurotransmitery. Tyto látky 
slouží k přenosu informace přes synaptickou štěrbinu nacházející se mezi zakončením 
axonu a dendrity či přímo tělem cílového neuronu, kde způsobí změnu membránového 
potenciálu. Toto spojení je označováno jako synapse a může mít dvě formy. První z nich 
tvoří aktivační synapsi, kdy působení neurotransmiterů na cílový neuron vede ke změně 
membránového napětí směřujícího k prahu podráždění, po jehož překročení dojde na 
neuronu ke vzniku akčního potenciálu. Opakem je inhibiční synapse, která míru 
podráždění stimulovaného neuronu snižuje [11]. 
Samotný přenos akčního napětí mezi neurony zahrnující šíření napětí po axonu a 
uvolnění neurotransmiterů není energeticky příliš náročný. Ke spotřebě velkého množství 
energie však dochází při návratu neurotransmiterů do původního stavu přes 
presynaptickou membránu, tj. při obnovení klidového membránového potenciálu. Tato 
činnost je zajišťována přenašečovými výměnnými systémy, mezi něž se řadí např. Na/K 
pumpa. Ta je schopna vytěsnit sodíkové ionty výměnou za draslíkové proti jejich 
koncentračnímu gradientu, díky čemuž mohou být při následující depolarizaci 
presynaptické membrány opět uvolněny do synaptické štěrbiny. Při činnosti iontových 
pump je spotřebováno velké množství energie ve formě adenosintrifosfátu (ATP), což 
souvisí s vysokou spotřebou kyslíku [2][10][11]. 
2.2.2 Vznik BOLD signálu 
Kyslík je do oblasti s jeho vyšší spotřebou dodáván vázaný na hemoglobin (tzv. 
oxyhemoglobin), z nějž je v místě neurální aktivity uvolněn. Tím dochází ke vzniku 
deoxyhemoglobinu s odlišnými magnetickými vlastnostmi a především ke změně poměru 
mezi jednotlivými formami hemoglobinu, na čemž je celá metoda BOLD založena [12]. 
Princip metody BOLD vychází z poznatku japonského vědce Seiji Ogawy z roku 
1990, že oxygenovaný hemoglobin se jeví jako diamagnetická látka a má nízkou 
magnetickou susceptibilitu, zatímco deoxygenovaný hemoglobin vykazuje silné 
paramagnetické vlastnosti. Tím dochází ke vzniku lokálních nehomogenit magnetického 
pole, které zapříčiňují změnu precesní frekvence okolních atomů. To vede k rychlejšímu 
poklesu transverzální magnetizace Mxy, s čímž je spojeno zkrácení relaxačního času T2*. 
Naopak diamagnetický oxyhemoglobin je schopný lokální nehomogenity potlačovat a 
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tím relaxační dobu T2* prodlužovat. Vzhledem k tomu, že závislost vektoru příčné 
magnetizace na čase je funkcí spojitě klesající, zkrácení relaxačního času T2* se v okolí 
deoxygenovaného hemoglobinu na T2* váhovaných snímcích projeví poklesem intenzity 
měřeného signálu. Z toho vyplývá, že při rostoucím poměru oxygenovaného vůči 
deoxygenovanému hemoglobinu dochází k nárůstu intenzity signálu [2][12]. 
Jak již bylo zmíněno výše, při obnově klidového membránového potenciálu dochází 
k využívání kyslíku vázaného na hemoglobin, což vede k lokálnímu nárůstu 
deoxygenovaného hemoglobinu. Na úbytek oxyhemoglobinu zareaguje vnitřní regulační 
mechanismus, který zajistí, že v dané oblasti dojde k nárůstu objemu krve a především ke 
zvýšení jejího průtoku. Tento jev má zpravidla zpoždění 2 až 3 sekundy od začátku 
stimulu, tj. okamžiku vzniku akčního potenciálu na neuronu. Zvýšenou perfuzí dojde 
k odplavení deoxyhemoglobinu a zvýšení objemu oxyhemoglobinu, což vede k nárůstu 
jejich poměru a zisku silnějšího signálu. Maxima je dosaženo přibližně po 6 až 9 
sekundách od započetí stimulu. Po jeho ukončení krevní průtok začne klesat na svou 
původní hodnotu. To může trvat 8 až 10 sekund, zatímco návrat poměru obou forem 
hemoglobinu je přibližně dvakrát rychlejší [13][10]. 
Celková odezva na stimul v daném místě mozku je nazývána hemodynamická 
odezva, hemodynamic response function (HRF), a její průběh má řadu charakteristických 
části vyplývajících z výše zmíněných reakcí na stimul. Po začátku stimulace (1 až 2 
sekundy) dojde k poklesu intenzity signálu z důvodu zvýšení koncentrace 
deoxygenovaného hemoglobinu. Následuje úsek s narůstající intenzitou, která odpovídá 
zvýšenému průtoku okysličené krve a s tím spojeným odplavováním krve odkysličené. 
Maximum měřeného signálu nastane za 6 až 9 sekund a jeho délka závisí na době trvání 
stimulu. Po jeho ukončení nastane snížení průtoku okysličené krve oblastí vedoucí k 
úbytku měřeného signálu, jehož intenzita může klesnout až pod původní hodnotu. Tento 
překmit do záporných hodnot je způsoben rychlejším návratem poměru hemoglobinu do 
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Obrázek 4: Časový průběh koncentrace oxy/deoxyhemoglobinu (vlevo) a HRF (vpravo) [10] 
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původního stavu než je rychlost změny krevního toku, viz Obrázek 4 [10]. 
HRF se může lišit na základě délky působícího stimulu, pro různé oblasti mozku a 
také mezi jednotlivci. Často využívanou HRF je tzv. kanonická hemodynamická odezva, 
která je odvozena od pozorování HRF ve vizuálním kortexu. U dlouhotrvajících stimulů 
je dosaženo maxima, v němž HRF setrvá po dobu trvání stimulu. Pro krátkodobé stimuly 
trvající jednotky ms bude mít HRF časový průběh s nižší amplitudou. Celková doba 
impulzní odezvy na krátkodobý stimul je zpravidla 15 až 25 sekund [10]. 
2.2.3 Akviziční parametry  
Aby bylo možné vytvořit statistické parametrické mapy charakterizující mozkovou 
aktivitu, což je cílem funkčního zobrazování, je třeba nasnímat časový průběh signálů 
z mozku. Tyto snímky jsou označovány jako funkční a převládá u nich snaha o vyšší 
časové rozlišení na úkor rozlišení prostorového. K jejich získání se nejčastěji používá 
echo planar imaging (EPI) sekvence splňující dvě důležité podmínky, a to právě vysoké 
časové rozlišení a možnost T2* váhování, které je potřebné pro zobrazení BOLD efektu, 
viz výše. Funkční snímky však z důvodu nižšího prostorového rozlišení nedokáží 
poskytnout kvalitní anatomické informace. Proto je běžně před začátkem funkčního 
snímání sejmut strukturální objem s vysokým prostorovým rozlišením, k čemuž bývá 
použita sekvence umožňující T1 váhování. Při výsledné identifikaci funkčních závislostí 
v mozku se získané mapy přes slícovaný anatomický obraz překryjí [2][13]. 
Nevýhodou funkčního snímání metodou BOLD fMRI je, že změna intenzity během 
působení stimulu při velikosti vnějšího magnetického pole B0 = 1,5 T se pohybuje 
v rozmezí 0.5 až 3 %, což může snadno vést k záměně funkční odpovědi na aplikovaný 
stimul s některým z artefaktů popsaných níže. Tomu je snaha předejít opakováním 
stimulu podle určitého designu experimentu a následnou statistickou analýzou získaných 
BOLD dat získat dobré výsledky aktivace mozku [1][2][10]. 
Funkční snímání jednoho subjektu, tzv. session, se potom skládá z časového průběhu 
naměřených objemů označovaných jako skeny. Často používaným rozlišením je 64x64 
pixelů, což při snímání plochy o velikosti 220x220 mm odpovídá rozměru pixelu o délce 
hrany 3,3475 mm. Ve 3D prostoru je pak pro objemovou jednotku používán termín voxel. 
V případě funkčních snímků je třetím rozměrem tloušťka řezu tomografické roviny. Ta 
se pohybuje v řádu jednotek mm podle počtu snímaných vrstev, kterých bývá 16, 32 či 
více. Díky nižšímu prostorovému rozlišení lze při použití EPI sekvence nasnímat celý 
objem mozku za dobu pohybující se v rozsahu 1,5 až 4 sekundy, označovanou jako 
repetition time (TR). To lze považovat za dostatečné časové rozlišení pro sledování 
průběhu HRF, jejíž délka je zpravidla větší než 15 sekund [10][14]. 
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Zmiňovaná EPI sekvence dosahuje z aktuálně používaných technik nejvyššího 
časového rozlišení. Budící sekvence jsou obecně tvořeny jedním či sledem více 
radiofrekvenčních pulzů s Larmorovou frekvencí, které vedou k vychýlení vektoru 
magnetizace M z termodynamické rovnováhy. To vede k možnosti snímání FID signálu, 
viz výše. Ten je snímán v tzv. echo time (TE) čase od prvotního budícího pulzu. Po 
prvním pulzu v tzv. repetition time (TR) může být aplikován další pulz s rozdílným 
sklápěcím úhlem, čímž lze ovlivnit váhování snímku [7][8]. 
Základ techniky EPI vychází ze spin echo (SE) sekvence, kde po aplikaci 90° 
budícího pulzu dojde po uplynutí poloviny doby TE k použití refokusačního 180° pulzu. 
Po prvním pulzu dojde k překlopení vektoru magnetizace do transverzální roviny a 
k postupnému rozfázování spinů. Refokusační pulz je aplikován ještě před T2 
rozfázováním všech spinů a svou orientací způsobí zpětné sfázování, čímž naroste složka 
Mxy a s tím související FID signál [8]. 
Následujícím pokrokem v rychlosti snímání byla metoda gradient echo (GE), která 
je založena na obdobném principu jako SE. Ta namísto refokusačního 180° pulzu využívá 
k obnovení fázové koherence gradientních polí s opačnou polaritou, která jsou jinak 
používána k prostorovému kódování, tj. k určení pozice měřeného objemu. Velikost 
měřeného signálu je v tomto případě závislá na T2* relaxačních časech. Vzhledem 
k tomu, že nemusí být využito delších T1 relaxačních mechanismů a tudíž lze použít 
menších sklápěcích budících pulzů, dochází ke zlepšení časového rozlišení [8]. 
Techniku EPI lze považovat za rozšíření metody GE, kdy po excitačním pulzu se 
sklápěcím úhlem 90° není gradient přepnut do opačného směru pouze jedenkrát, nýbrž 
dochází k jeho opakovanému přepínání a s tím spojené možnosti záznamu FID signálu. 
Díky tomu lze při správné synchronizaci přepínání gradientů načíst celou rovinu 
jednotlivého tomografického řezu po jednom excitačním pulzu, což vede ke zvýšení 
časového rozlišení. Pro nasnímání objemu sestávajícího z 16 řezů pak stačí pouze 16 
aplikací budícího pulzu. Právě díky tomu je možné v dnešní době snímat jednotlivé skeny 
s frekvencí 0,25 až 0,7 Hz [8][14][15]. 
Na rozdíl od funkčních snímků nejsou anatomické snímky zatíženy potřebou 
vysokého časového rozlišení, tudíž mohou dosahovat vyššího rozlišení prostorového. Pro 
přehlednost a snazší rozpoznávání anatomických struktur mozku se nejčastěji používají 
T1 váhované sekvence, jejichž parametry jsou např. TR = 1,7 s, TE = 3,93 ms a FA = 15°. 
Velikost voxelu se u těchto strukturálních snímků běžně pohybuje pod hranicí 1x1x1 mm, 
což se jeví pro zobrazení anatomie mozku jako dostatečné [14]. 
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2.3 Design experimentu 
Při fMRI experimentech se může zkoumat klidová aktivita, tzv. Resting state, nebo 
odezva mozkové činnosti spjatá s určitým vnějším podnětem, tzv. stimulem. Ten může 
mít řadu forem. Může se jednat např. o sluchové stimuly, které subjekt poslouchá ze 
sluchátek. Další velmi často používané stimuly jsou zrakové podněty, kdy subjekt přes 
zrcátko umístěné nad jeho hlavou sleduje měnící se obraz (např. šachovnici či tváře 
různých osob) [13]. 
Jak již bylo zmíněno výše, odezva na stimul v podobě BOLD signálu reprezentující 
HRF má v porovnání s klidovým signálem velmi nízkou úroveň. Z tohoto důvodu je 
stimul během experimentu opakován a výsledná odezva na něj se získá zprůměrováním 
průběžných odezev. Opakování stimulu probíhá podle předem daného designu 
experimentu, který může být blokový, event-related či jejich kombinací, viz Obrázek 5 
[13].  
Blokový design spočívá v použití dlouhodobého stimulu, tzv. bloku. U nějž dochází 
k dosažení maxima HRF. Délka aktivního bloku může být např. 20 sekund. Po jeho 
uplynutí pak následuje klidový úsek o stejné délce, během kterého dojde k navrácení 
BOLD signálu do původní hodnoty. Za účelem zmiňovaného získání lepší odezvy HRF 
se tyto bloky opakují několikrát za sebou [13]. 
Event-related design využívá více různých krátkodobých stimulů, které se v průběhu 
experimentu střídají. Mezi dvojicí stimulů se ve většině případů zanechává prodleva větší, 
než je běžná odezva na krátkodobý stimul, tj. alespoň 15 sekund. Existují však i metody, 
kdy jsou stimuly aplikovány krátce po sobě. Příkladem takové metody je tzv. odball task, 
kdy subjekt musí reagovat na vzácný podnět. Stimuly jsou za účelem průměrování jejich 
HRF opakovány. Výsledkem je určení odezvy na jednotlivé typy stimulů [13][16]. 
  
 Aktivní blok 
 Klidový 
 Aktivní blok 
 TR = 4 s 
 20 s 
 TR = 3 s 
 Čas [s]  Čas [s] 
 Stimul 1  Stimul 2 
Obrázek 5: Schéma blokového (vlevo) a event-related (vpravo) designu experimentu [13] 
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3 ARTEFAKTY V fMRI DATECH 
Zobrazení aktivačních map mozku je založeno na nasnímání kvalitních objemových dat 
a následném statistickém vyhodnocování. Ideální data by měla obsahovat pouze 
informace o vývoji požadovaných vlastností ve sledovaných oblastech v čase, tj. pro 
funkční snímky by měly být snímky tvořeny jediným primárním parametrem, a to 
relaxačním časem T2*. Tohoto však z řady možných důvodů není v reálném prostředí 
možno dosáhnout. Působením různých vlivů dochází k degradaci získávaných snímků 
tzv. artefakty a s tím spojeným vznikem nepožadovaného šumu. Toto vede ke zhoršení 
poměru signálu k šumu, nazývaného signal-to-noise ratio (SNR), vyjadřujícího míru 
užitečného signálu vůči šumu v obraze. S klesajícím SNR dochází ke zhoršení možnosti 
interpretace naměřených dat, a proto je snaha šum v obraze co nejvíce potlačit [2]. 
3.1 Typy artefaktů 
Artefakty vznikající v obraze jsou způsobovány celou řadou fyzikálních procesů 
probíhajících ve snímané oblasti. Jejich zdrojem může být samotný hardware skeneru 
MRI nebo jeho interakce se snímaným objektem. V ideálním případě by hardwarově 
mělo být zajištěno homogenní magnetické pole B0 s konstantní intenzitou během celého 
průběhu měření. Aplikovaná gradientní pole by měla dosahovat lineárního průběhu 
v celém svém rozsahu. Radiofrekvenční vysílací i přijímací cívky by měly mít lineární 
odezvu a neměly by vykazovat žádný šum, stejně jako předzesilovače a následující A/D 
převodníky [2][17]. 
Mezi artefakty vznikající interakcí objektu s magnetickým polem lze zařadit 
procesy, které vedou ke vzniku pohybového či fyziologického šumu. Pohybovým šumem 
je myšlen pohyb objektu v rámci sledované scény, což ve fMRI odpovídá pohybům hlavy 
subjektu, popř. pohybu očí, jazyka či čelisti, viz Obrázek 6. Fyziologický šum zahrnuje 
např. projevy dýchání a srdeční činnosti a jimi způsobené změny perfuze mozku [18][19].  
Velikost vlivu působení obou skupin artefaktů v závislosti na intenzitě magnetického 
pole B0 není totožná a pro pohybový a fyziologický šum roste rychleji. Kvůli tomu se při 
snímání ve vyšších magnetických polích tyto složky projevují více než artefakty spojené 
s hardwarem MRI přístroje. fMRI data bývají zatížena specifickými artefakty 
způsobenými zejména pohybovým šumem [2].[20] 
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3.1.1 Fyziologické artefakty 
Mezi fyziologické artefakty způsobené dýcháním jsou zahrnovány jevy, u nichž dochází 
vlivem změny koncentrace kyslíku ke změně magnetické susceptibility a s tím 
souvisejícím snížením, resp. zvýšením homogenity pole B0. To vede k lokální změně 
intenzity snímaného signálu, na čemž je založena i samotná technika BOLD fMRI, viz 
výše [2]. 
Druhým významným fyziologickým zdrojem artefaktů je srdeční činnost zajišťující 
krevní oběh. Proudící krev v cévách způsobuje přenos látky mezi jednotlivými 
tomografickými řezy snímaného objektu. Proto může do tomografické roviny, v níž byl 
aplikován budící pulz, přitéct krev, která nebyla excitována. Tato krev tudíž neobsahuje 
sfázované spiny v transverzální rovině, což vede ke snížení indukovaného signálu. 
Intenzita v daném objemu poklesne i v okamžiku, kdy dojde k odplavení excitované krve 
z vybuzené tomoroviny v čase kratším než TE a velikost vektoru příčné magnetizace se 
sníží, viz Obrázek 7. Na obdobném efektu je založena i další možnost funkčního 
zobrazování pomocí MRI, a to technika ASL spadající pod perfuzní metody fMRI. Z této 
skupiny se však vyčleňuje svou výhodou, a to že k jejímu měření není zapotřebí nitrožilní 
aplikace magneticky aktivní kontrastní látky. ASL využívá označení krve 
radiofrekvenčním pulzem ještě před tím, než dorazí do požadované akviziční roviny. V té 
jsou sejmuty celkem dva obrazy. První obsahuje příchozí označenou krev, druhý slouží 
jako referenční a je snímán za účelem následné subtrakce. Jejím výsledkem je snímek 
zobrazující množství příchozí označené krve (perfuzi) v dané tomografické rovině 
[2][21]. 
Obrázek 6: Příklad artefaktu vznikajícího fyziologickým pohybem očí [20] 
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3.1.2 Pohybové artefakty 
Pohybové artefakty obecně hrají u fMRI snímání největší roli. Nejedná se ani tak o 
pohyby očí, jazyka či čelisti zmiňované v úvodu kapitoly, ale především o pohyb celé 
hlavy subjektu, který se může pohybovat v řádech jednotek milimetrů. I takto relativně 
malá změna polohy hlavy však může vést při milimetrovém rozlišení funkčních snímků 
k zásadním změnám během následného statistického zpracování, které se provádí pro 
jednotlivé voxely (tzv. voxel-by-voxel analýza) či pro celý objem mozku (tzv. wholebrain 
analýza). V případě, kdy velikost pohybu hlavy subjektu překročí rozměry voxelu, je 
snímaný signál získáván ze sousedního voxelu namísto původního, což může vést 
k falešně pozitivním či k falešně negativním detekcím aktivace mozku. Tomu je snaha 
předcházet za pomocí předzpracování nasnímaných dat, viz dále. Při pohybu však kromě 
samotného posunu objektu ve snímaném obraze dochází k interakci s vnějším 
magnetickým polem B0. To vede ke vzniku susceptibilních, spin-history a phase-encoded 
pohybových artefaktů [2][13]. 
Susceptibilní artefakty vznikají v místech, kde se vedle sebe nachází látky s výrazně 
odlišnou magnetickou susceptibilitou. Zpravidla se jedná o rozhraní měkkých tkání a 
kosti či dutin obsahujících vzduch, na nichž dochází k vytvoření malého gradientu 
magnetického pole. Díky němu dochází v dané lokalitě k narušení homogenity vnějšího 
magnetického pole B0, s čímž je spojen pokles relaxačních časů T2*. To se projeví na T2* 
váhovaných snímcích používaných při BOLD fMRI. Celkový efekt v dané lokalitě je 
výsledkem sumy nehomogenit v místě přechodu látek a nehomogenity pole B0. 
V okamžiku, kdy dojde k pohybu snímaného objektu ve scéně, jsou však posunuty pouze 
nehomogenity vznikající na rozhraní různě susceptibilních tkání, proto v místech 
původně větší nehomogenity dojde vlivem jejího snížení k poklesu signálu [22]. 
Obrázek 7: Artefakt vzniklý prouděním krve před (vlevo) a po jeho potlačení (vpravo) [20] 
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Jako spin-history artefakt je označována situace, kdy dojde k posunu tkáně, u níž 
nebyla dokončena T1 relaxace, na novou pozici. V té je na ni aplikován další 
radiofrekvenční pulz v jiném okamžiku než odpovídá TR. Tento artefakt se projevuje 
především u látek, jejichž T1 relaxační doba je mnohem delší než repetiční čas TR. Z toho 
důvodu není před reaplikací nového excitačního pulzu nastolena termodynamická 
rovnováha a vektor longitudinální magnetizace Mz se nestihne vrátit do své původní 
polohy. Toto způsobí dosažení jiného sklápěcího úhlu, což vede k naměření rozdílné 
intenzity signálu než u stacionárního objektu [23][24]. 
3.1.3 Ostatní MRI artefakty 
Kromě výše zmíněných artefaktů jsou fMRI snímky zatíženy celou řadou dalších 
artefaktů, které se uplatňují i při běžném MRI zobrazování. Jejich vliv na funkční MRI 
však nemusí být v porovnání s pohybovými artefakty až tak velký, nicméně se nedají při 
měření zcela zanedbat, a je třeba je co nejvíce eliminovat. 
Jako první lze uvést tzv. chemical shift artefakt, který se jeví jako tmavá či světlá 
hranice v lokalitách obsahujících rozhraní voda – tuk, viz Obrázek 8. Nejvíce je tento 
efekt patrný u struktur tvořených velkým obsahem vody obklopených tukovou tkání, jako 
jsou např. oční bulvy v očnicích. Chemical shift artefakt převládá převážně u T2 
váhovaných obrazů, zatímco u sekvencí snímaných s T1 váhováním nebývá příliš patrný 
[17].  
Dalším častým artefaktem je wrap-around artefakt, jindy označovaný jako aliasing. 
Ten se projevuje v okamžiku, kdy se část objektu umístěného v magnetickém poli nachází 
mimo snímanou plochu, tzv. field of view (FOV). Tato část objektu je následně zobrazena 
na druhé straně snímku, než se ve skutečnosti nachází, viz Obrázek 9. Jevu lze vcelku 
Obrázek 8: Příklad artefaktu chemical shift (vlevo) a jeho potlačení (vpravo) [20] 
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snadno předejít zvětšením snímané oblasti, což však při zachování rozlišení (počtu 
voxelů) vede ke zhoršení absolutního rozlišení (zvětšení strany voxelu je úměrné nárůstu 
FOV) [17][25]. 
Gibbsův artefakt, známý i jako truncation artefakt, se nachází v okolí přechodu mezi 
dvěma tkáněmi poskytujícími velmi rozdílnou intenzitu signálu. V jeho okolí jsou 
vytvořeny paralelní tmavé a světlé linie, které vznikají omezením nasnímaných 
prostorových frekvencí, z nichž je následně Fourierovou transformací finální obraz 
rekonstruován. Vzhledem k tomu, že tento jev je způsoben vysokými frekvencemi, je 
snadné ho při vyhodnocování obrazu odstranit pomocí použití vyhlazovacích algoritmů 
[17][26]. 
Phase-encoded artefakt by mohl být zařazen do skupiny artefaktů zapříčiněných 
pohybovým šumem. U fMRI zobrazování se vzhledem k použití velmi rychlých sekvencí 
EPI neprojeví. Vznik artefaktu je spojen s pohybem objektu mezi aplikací excitačního 
radiofrekvenčního pulzu a sejmutím FID signálu. Z toho důvodu měřený voxel obsahuje 
nejen signál z daného snímaného objemu, nýbrž i signál z voxelů, které se sem při pohybu 
objektu přesunuly. Proto v obraze dochází k vytvoření světlého šumu či světlých linií 
orientovaných ve směru fázového kódování. Díky rychlosti EPI sekvence je však jeho 
vliv při pohybech hlavy zanedbatelný [17]. 
Black boundary artefakt je někdy označován za druhý typ chemical shift artefaktu. 
Dochází u něho k vytvoření černých linií na rozhraní voda – tuk. Objevuje se v okamžiku, 
kdy jeden pixel zahrnuje obě dvě zmíněné tkáně a jejich spin má přesně opačnou fázi 
[25]. 
 
Obrázek 9: Wrap-around artefakt (vlevo) a jeho potlačení (vpravo)  [20] 
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Posledním příkladem můžou být partial volume artefakty ovlivněné velikostí voxelu. 
Artefakt se objevuje v okamžiku, kdy daný voxel obsahuje více než jednu tkáň. 
V případě, že tento jev nastane, dochází ke zprůměrování intenzity všech tkání ve voxelu 
obsažených. Objemové průměrování se projevuje ve směru gradientního pole B0, 
v případech, kdy má voxel největší rozměr v ose z. K jeho odstranění lze použít vyššího 
rozlišení či zmenšení sledovaného objemu, což však může vést ke vzniku řady jiných 
artefaktů, např. aliasingu [27].  
3.2 Odstranění pohybových artefaktů a preprocessing  
Jak již bylo zmíněno výše v této kapitole, vlivem pohybu hlavy subjektu během měření 
dochází ke změně lokalizace mozku v rámci snímku u jednotlivých sejmutých skenů (tj. 
celých objemů mozku). To vede při následné voxel-by-voxel či wholebrain analýze, z níž 
se získávají funkční mapy mozku sledovaného subjektu, ke vzniku významných chyb. 
Z toho důvodu jsou subjekty před vlastním měřením instruovány, aby se snažily omezit 
jakékoliv pohyby uvnitř přístroje. Kromě toho jsou často využívány i další pomůcky, jež 
mají pohyby subjektu minimalizovat. Mezi ty patří např. zádržné systémy sloužící 
k fixaci hlavy či lišta umístěná nad obličejem subjektu sloužící ke skousnutí, čímž dojde 
k výraznému omezení pohybu. Další variantou může být polyuretanová maska 
připevněná k podložce hlavy nebo tvarovatelná pěnová výztuž, jejíž použití je nejběžnější 
[2][13]. 
I přes všechna tato opatření však dochází během měření, jejichž délka může 
dosahovat i několik desítek minut, k jemným pohybům hlavy subjektu, kterým již nelze 
zabránit. Proto se před začátkem jakéhokoliv statistického analyzování přistupuje 
k softwarové úpravě naměřených dat, která má zvýšit jejich kvalitu pro vyhodnocení 
funkčního mapování. Tato korekce pohybu je prvním krokem předzpracování dat, tzv. 
preprocessingu, který se skládá ještě z dalších částí. Následně se může provést korekce 
akvizičních časů u jednotlivých skenů, viz dále, a koregistrace funkčních a anatomických 
snímků. Díky tomu lze přes sebe obrazy překrýt v odpovídajících si místech a sledovat 
tak aktivované oblasti mozku s kvalitnějším prostorovým rozlišením. Preprocessing 
zahrnuje i prostorové vyhlazení snímků a normalizaci jejich intenzity. U jednotlivých 
voxelů lze též provést filtraci časového průběhu sloužící k odstranění vysoko a 
nízkofrekvenčních složek BOLD signálu. Pro provedení skupinové statistiky, tedy 
porovnání aktivačních map více subjektů, je zapotřebí snímky hlavy všech měřených 
subjektů prostorově normalizovat [2][13][24]. 
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3.2.1 Korekce pohybu 
Pro korekci pohybu objektu v obraze v jednotlivých skenech se používá rigidní 
transformace. S její pomocí dochází k zarovnání všech nasnímaných objemů k jednomu 
společnému, který je označován jako referenční. Jako referenční objem je většinou použit 
první snímek v dané časové sérii nebo lze taktéž použít průměrovaný snímek všech 
získaných skenů. Rigidní transformace je založena na předpokladu, že pohybující se 
objekt ve scéně v čase nemění svoji velikost ani tvar a dochází pouze k jeho posunu 
(translaci) a natočení (rotaci). Transformace objemu obsahuje celkem 6 parametrů, a to 3 
parametry pro translaci (separátně pro osu x, y a z) a 3 pro rotaci podél každé z os, které 
jsou označovány jako pitch, roll a yaw. Nový objem je získán interpolací 
transformovaných intenzit pro jednotlivé voxely a je určena jeho kriteriální funkce, jíž je 
odlišnost transformovaného objemu od referenčního skenu. Finální sken je vybrán na 
základě minimalizace kriteriální funkce po procesu testování kombinací translačních a 
rotačních parametrů, tj. je sledována podobnost různě natočeného a posunutého objemu 
vůči referenčnímu. Vybrán je ten, jehož překryv je nejlepší. Celý tento proces se opakuje 
pro všechny skeny tvořící dané měření. Parametry získané transformací skenů jsou 
ukládány do matice o 6 sloupcích odpovídajících jednotlivým parametrům a délce rovné 
počtu skenů. Časový průběh jednotlivých parametrů, tj. jeden sloupec parametrické 
matice, je označován jako pohybový regresor [2][13][24]. 
Pro zarovnání, tzv. realign, snímku Ω(x) s referenčním snímkem τ(x) je tedy použita 
rigidní 6-parametrická prostorová transformace q(x,γ), což je vektorová funkce pozice 
v prostoru x a parametrů γ = [γ1, γ2, …, γ6], pro kterou platí [24] 
 β ∙ τ(x) ≈  Ω(q(x, γ)) , (4) 
se škálovací konstantou β. Funkce q(x,γ) může být rozšířena na 6 vektorových funkcí pro 
jednotlivé parametry (k = 6) dle vztahu [24] 
 
q(x, γ) ≈  x + ∑
γk𝜕𝑞(𝑥, γ)
𝜕γk
𝑘
  . (5) 
Po dosazení do rovnice (4) pak původní vztah získává tvar [24] 
 
β ∙ τ(x) ≈  Ω( x + ∑
γk𝜕𝑞(𝑥, γ)
𝜕γk
𝑘
) . (6) 
V případě, že nedošlo k příliš velké rotaci a translaci obrazu Ω(x) vůči referenčnímu 
snímku τ(x), lze pravou stranu předcházející rovnice rozšířit s využitím Taylorova rozvoje 
ignorujícího vyšší řády do vztahu [24] 
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β ∙ τ(x) ≈ Ω(x) + ∑
γk∇𝑥𝛺(𝑥) ∙ 𝜕𝑞(𝑥, γ)
𝜕γk
𝑘
≈ Ω(x) + ∑
γk𝜕𝛺(𝑥, γ)
𝜕γk
 
𝑘
 . (7) 
Tato rovnice říká, že rozdíl mezi referenčním a novým obrazem může být vyjádřen jako 
suma změn transformovaného obrazu pro jednotlivé parametry násobených velikostí 
daných složek transformace. Toto lze maticově zapsat jako [24] 
 Ω ≈ G ∙ [b    γ]T , 𝐺 ≈ [τ  − 𝜕𝛺/𝜕γ] ,  (8) 
kde τ a Ω představují sloupcové vektory s jedním prvkem pro každý voxel, b je odhadem 
škálovací konstanty β. Pokud se jedná o translace a rotace malých rozměrů, lze z této 
rovnice vypočítat velikost změny v jednotlivých voxelech. Výsledný vektor 6 
transformačních parametrů γ je získán metodou nejmenších čtverců ze vztahu [24] 
 [b    γ]T = (GT ∙ G)−1 ∙ GT ∙ Ω . (9) 
Jakmile jsou tímto procesem získány optimalizované transformační parametry pro 
daný sken, je transformovaný obraz převzorkován do nových souřadnic, což je proces 
označovaný jako prostorová interpolace. Ta má řadu variant, z nichž nejjednodušší je 
lineární metoda přiřazující danému voxelu hodnotu na základě váženého průměru intenzit 
v okolí daného bodu. Tato metoda se vyznačuje nízkou výpočetní náročností, nicméně 
nedosahuje příliš přesných výsledků. Těch je dosaženo pomocí sinc interpolace 
využívající Fourierovy transformace obdélníkových funkcí, která je však výpočetně 
velmi náročná. Proto se nejčastěji používá B-spline interpolace, jež je kompromisem mezi 
přesností výstupních dat a výpočetní náročností [2]. 
Obecně je tedy realign iterační proces založený na minimalizaci kriteriální funkce, 
kterou může být např. suma rozdílu čtverců transformovaného a referenčního obrazu. 
Zjednodušený maticový zápis translace obrazu z původních souřadnic (x, y, z) do nových 
souřadnic (x', y', z') s parametry translace (Tx, Ty, Tz) lze zapsat jako [28][29] 
 
[
𝑥′
𝑦′
𝑧′
1
] = [
1 0 0 𝑇𝑥
0 1 0 𝑇𝑦
0
0
0
0
1 𝑇𝑧
0 1
] ∙ [
𝑥
𝑦
𝑧
1
] . (10) 
 
Pro rotaci obrazu s parametry pitch (θp), roll (θr) a yaw (θy) pak odpovídajícím 
způsobem [29] 
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[
𝑥′
𝑦′
𝑧′
1
] = [
1 0     0      0
0 cos θy sin θy  0
0
0
−sinθy
0
cos θy 0
   0      1
] ∙ [
cos θp 0 −sin θp 0
0 1       0       0
sin θp
0
0
0
  cos θp 0
      0       1
] ∙
∙ [
cos θr sin θr 0  0
−sin θr   cos θr 0  0
0
0
0
0
0 0
0  1
] ∙ [
𝑥
𝑦
𝑧
1
] . 
(11) 
 
Tento proces je proveden pro celou sérii skenů, čímž je kromě jednotlivých objemů 
zarovnaných k referenčnímu snímku získána i již zmiňovaná matice pohybových 
regresorů, které jsou využívány během statistické analýzy pro vyhodnocování funkčního 
mapování, viz dále [29]. 
3.2.2 Korekce akvizičních časů 
Při analýze dat je automaticky předpokládáno, že celý objem mozku (1 sken) byl 
nasnímán v jediný okamžik. Ve skutečnosti je tento objem snímán postupně v několika 
řezech, tím pádem se čas jejich sejmutí liší. Z toho důvodu může být totožný časový 
průběh nasnímané HRF v jednotlivých řezech vůči sobě časově posunutý. Největší rozdíl 
pak nastává u prvního a posledního snímku daného skenu, jejichž časový rozdíl se blíží 
délce TR skenů, tj. době 1,5 – 3 sekundy. Pro odstranění jevu lze použít časovou 
interpolaci snímků či Fourierův teorém, které zajistí, že se řezy daného objemu jeví jako 
snímané současně [30]. 
3.2.3 Koregistrace funkčních a anatomických snímků 
Ke koregistraci funkčních snímků s anatomickými se přistupuje, jak bylo zmíněno již 
výše, z důvodu nízkého prostorového rozlišení funkčních snímků. Anatomický snímek se 
koregistruje zpravidla se shodným snímkem, který byl využit pro korekci pohybu na 
funkčních snímcích. Využívá se k tomu výše uvedená rigidní 6-parametrická 
transformace či může být použita 12-parametrická afinní transformace, která kromě 
posunu a rotace objektu zároveň počítá se změnou jeho měřítka. Jediným rozdílem oproti 
korekci pohybu je použití odlišné kriteriální funkce pro vyhodnocení kvality koregistrace 
daných snímků. Namísto sumy rozdílů čtverců se využívá metody vzájemné informace. 
Příklad snímků vhodných ke koregistraci zobrazuje Obrázek 10 [2][30]. 
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3.2.4 Prostorová filtrace 
K prostorové filtraci se přistupuje za účelem odstranění rušivých vysokofrekvenčních 
složek obrazu, které často odpovídají šumu degradujícímu naměřená data. K filtraci je 
využíváno Gaussova filtru s definovanou mezní frekvencí. Jeho parametrem je full width 
at half maximum (FWHM) konvolučního jádra, které udává rozsah filtrované oblasti 
v obraze a jejíž hodnota bývá zpravidla 6 až 10 mm. Díky tomu dojde k plošnému 
vyhlazení snímku a ke zvýšení normality dat, která je předpokladem u řady statistických 
metod [2][13]. 
3.2.5 Normalizace intenzity 
Tato část preprocessingu omezuje globální kolísání intenzity BOLD signálu mezi 
jednotlivými akvizicemi. To může vést ke zhoršení možností vytvoření funkčních map. 
Jas snímku je proto upravován pomocí metody grand mean scaling (GMS). Ta je založena 
na výpočtu průměrné intenzity všech snímků v rámci měření a následné korekci 
váhováním intenzity jednotlivých skenů [13]. 
3.2.6 Filtrace časového průběhu 
Filtrace časového průběhu slouží k odstranění nepožadovaných složek naměřeného 
BOLD signálu z jednotlivých voxelů. Pomocí filtru typu horní propust lze odstranit 
nízkofrekvenční složky signálu jako je např. drift způsobený dýcháním. Ten dosahuje 
frekvencí okolo 0,25 Hz, a proto jej není těžké odstranit. To stejné však nelze tvrdit o 
šumu vznikajícím ve spojení se srdeční činností, jehož frekvence se běžně pohybuje mezi 
1,0 a 1,5 Hz. Pro odstranění určitých frekvencí pomocí filtrů je zapotřebí splnění 
Obrázek 10: Srovnání funkčního (vlevo) a anatomického snímku (vpravo) 
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Nyquistova teorému. To znamená, že jev požadovaný k odstranění musí mít frekvenci 
menší než je dvojnásobek vzorkovací frekvence signálu, což v tomto případě splněno 
není. Z toho důvodu je odstranění artefaktů ze srdeční činnosti pomocí filtrace nemožné 
[2].  
3.2.7 Prostorová normalizace 
Prostorová normalizace je nejdůležitějším krokem preprocessingu dat pro skupinovou 
statistiku, neboť bez ní by nebylo umožněno srovnání více měřených subjektů 
s interindividuální variabilitou anatomie hlavy. V tomto kroku, kdy je zapotřebí 
transformovat nasnímané objemy do standardizovaného prostoru, jsou použity podobné 
zarovnávací algoritmy jako v případě koregistrace funkčních a anatomických snímků. 
Navíc mohou obsahovat i parametry jako zkosení či mohou být nelineární. Velkým 
rozdílem je však referenční snímek, u nějž jsou dvě možnosti. První variantou 
referenčního snímku je tzv. Talairachův souřadný systém z roku 1988. Jeho předlohou 
byl snímek konkrétní osoby a počátek se nachází uprostřed přední komisury. Aktuálně 
používanější je však Montreal Neurological Institute (MNI) šablona vytvořená 
zprůměrováním řádově 200 nasnímaných objemů hlavy subjektů z různých věkových 
skupin a různého pohlaví [2][31][32][33]. 
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4 SOFTWAROVÉ NÁSTROJE PRO fMRI  
V současné době existuje celá řada softwarových nástrojů sloužících pro vyhodnocování 
fMRI studií. Řada z nich vznikala na předních světových univerzitách, jiné pak byly 
vyvinuty čistě pro komerční účely. Zpravidla však platí, že rozsah funkcí, které jednotlivé 
softwarové nástroje obsahují, se překrývá a nelze z nich vybrat jeden nejlepší nástroj pro 
všechny typy analýz fMRI dat. Každý z nástrojů má určité přednosti, jako je např. 
dostupnost dokumentace, přehlednost uživatelského rozhraní, výpočetní rychlost 
jednotlivých kroků analýzy dat, výběr prostoru pro globální normalizaci snímků hlavy, 
typ platformy, pro niž byly vyvinuty, či v neposlední řadě cena samotného softwaru. 
Především však každý z nich obsahuje rozdílný typ analýz a předzpracování fMRI dat. 
Korekci pohybových artefaktů ve fMRI datech zahrnují programy jako např. AFNI, AIR, 
BrainVoyager, FSL a SPM, z nichž jsou nejčastěji používány poslední tři zmíněné. 
Srovnání vybraných softwarových nástrojů zachycuje Tabulka 2 [34][35]. 
4.1 AFNI 
Softwarový nástroj AFNI (Analysis of Functional NeuroImages) byl vyvinut týmem 
Medical College of Wisconsin jako otevřený softwarový balíček pro analýzu a zobrazení 
funkčních fMRI dat. Tento balíček je vytvořen pro systém Unix a pro výzkumné účely je 
poskytován jako volně dostupný open-source se zdrojovým kódem v C. Je navržen pro 
práci s daty ve formátu NIfTI (Neuroimaging Informatics Technology Initiative), což je 
formát umožňující ukládání 3D dat a jejich hlavičky v přehledné struktuře, navržený pro 
neurozobrazovací systémy [36]. 
Pro zarovnání funkčních skenů využívá 6-parametrické transformace s 3 parametry 
pro translaci a 3 parametry rotace. Jejich ideální nastavení je hledáno na základě 
minimalizace kriteriální funkce, kterou je vážená suma čtverců odchylek registrovaného 
obrazu od referenčního snímku. Ten je vybírán uživatelem. Následně je provedena 
interpolace transformovaného obrazu do původního prostoru s defaultním nastavením 
Fourierovy metody, kterou však lze při volání funkce změnit na polynomiální, a to 1, 3, 
5 či 7. řádu. Funkce je volána příkazem 3dvolreg s nastavením požadovaných 
parametrů [37]. 
4.2 AIR 
Program AIR (Automated Image Registration) byl vyvinut vědci z UCLA School of 
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Medicine a zahrnuje funkce pro registraci 2D či 3D obrazů, a to z jednoho či více 
zobrazovacích systémů. Jeho zdrojový kód je napsán v jazyce C pro UNIXové systémy a 
lze spustit i na platformách s Windows. Stejně jako AFNI i tento softwarový balíček je 
volně k dispozici vědecké komunitě. Tento software nelze využít pro statistické 
vyhodnocování funkčního mapování, jelikož obsahuje pouze funkce pro registraci obrazu 
pomocí lineárních či nelineárních transformací [38][39]. 
4.3 BrainVoyager 
BrainVoyager je zástupcem komerčně vydávaných programů, jehož cena za aktuální 
základní verzi BrainVoyager 20 (QX 3.0) pro evropský trh se pohybuje okolo 5300 EUR. 
Jedná se však o komplexní softwarový balíček umožňující multimodální statistickou 
analýzu dat fMRI, DTI (Diffusion Tensor Imaging), TMS (Transcranial Magnetic 
Stimulation), EEG či MEG. Jeho výhodou je funkčnost zpracovaných dat na všech 
platformách, ať už se jedná o systémy Windows, Linux či Mac OS X [38][40]. 
Odstranění pohybu hlavy zde taktéž předpokládá rigidní snímaný objekt a probíhá 
za pomoci transformace s 6 parametry shodnými se softwarem AFNI. Stejně tak i zde se 
jedná o iterativní proces analyzující kvalitu zarovnání transformovaného snímku 
s referenčním, který si může uživatel sám vybrat. Jako kriteriální funkci program používá 
Levenberg-Marquardtův algoritmus, který je variací metody nejmenších čtverců. 
Transformované snímky jsou následně interpolovány pomocí trilineární či sinc 
interpolace, nebo jejich kombinací. Výhodou softwaru je možnost přehrání původních a 
zarovnaných skenů v jednom okně, díky čemuž může uživatel vizuálně ověřit kvalitu 
proběhlého předzpracování. BrainVoyager zároveň se zarovnáním uchovává informace o 
prostorové transformaci, které jsou následně využity při statistickém vyhodnocování 
funkčního mapování mozku. Pokud došlo během měření k pohybům hlavy větším než je 
velikost 1 až 2 voxelů, což odpovídá přibližně 5 mm, program doporučuje zanedbání 
naměřených skenů. V těchto případech může dojít k narušení homogenity pole a nelze 
zaručit relevantní výsledky ani při perfektním zarovnání snímků pomocí softwaru [41]. 
4.4 FSL 
FSL (FMRIB Software Library, kde FMRIB zastupuje Functional MRI of the Brain) je 
softwarový balíček vyvinut členy Oxford Centre for Functional MRI of the Brain 
z Oxford University, který je volně dostupný a navrhnut pro všechny typy platforem. 
Skládá se z celé řady nástrojů sloužících pro předzpracování a následnou statistickou 
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analýzu dat funkčního snímání, a to pro fMRI i DTI. Součástí balíčku jsou funkce pro 
extrakci mozku ze snímku, segmentaci obrazu, zarovnání naměřených skenů, odstranění 
šumu, vyhodnocení funkčního mapování či prohlížení objemových dat. Ta jsou načítána 
ve formátu NIfTI, který vzniká konverzí původních dat z formátu DICOM [38][42]. 
Stejně jako u ostatních programů, i u FSL je snaha, aby každý voxel v celém časovém 
průběhu korespondoval s neměnící se anatomickou lokalitou. Toho je dosahováno 
pomocí funkce FLIRT (FMRIB’s Linear Image Registration Tool). Zmíněná funkce je 
opět založena na 6-parametrické rigidní transformaci. Jejím opakováním a minimalizací 
kriteriální funkce (suma nejmenších čtverců či korelační poměr) se hledá optimální posun 
a natočení obrazu vůči vybranému referenčnímu snímku. Jako ten lze vybrat první snímek 
v sérii, průměr či souřadný systém MNI. Pro dosažení dobrých výsledků je zapotřebí, aby 
se hodnota kriteriální funkce na počátku zarovnávání nacházela v blízkosti globálního 
minima, neboli aby snímky nebyly příliš rozdílné. Oproti ostatním softwarům dosahuje 
FSL nalezení ideálních parametrů rychleji, a to díky snížení rozlišení zarovnávaných 
snímků, což vede ke snížení výpočetní náročnosti [42]. 
4.5 SPM 
Softwarový balíček SPM (Statistical Parametric Mapping) byl vyvinut ve Wellcome 
Trust Centre for Neuroimaging vedeném pod London’s Global University v Londýně pro 
sledování a vyhodnocování funkčních dat. Nejaktuálnější verze z počátku roku 2014 se 
nazývá SPM12 a zahrnuje v sobě multimodální analýzu modalit fMRI, PET, SPECT 
(Single-Photon Emission Computed Tomography), EEG a MEG. Tento programový 
balíček nefunguje samostatně, nýbrž je založen na použití prostředí MATLAB (Matrix 
Laboratory), kde je používán jako nadstavbový Toolbox a funkce v něm obsažené lze 
volat separátně. Samotný SPM je pro vědecké účely zdarma, čímž narostla jeho popularita 
v neurovědní komunitě. Je však nutné uvažovat, že licence k prostředí MATLAB, bez 
nějž se SPM neobejde, může být v některých případech velmi nákladná. Vzhledem 
k tomu, že v praktické části jsou využívány některé součásti SPM12, bude program 
popsán o něco detailněji než předchozí softwarové nástroje [43]. 
Po spuštění SPM přes grafické prostředí MATLAB má uživatel možnost výběru 
analyzované modality, kterou je v tomto případě fMRI. Po výběru dojde k načtení 3 oken. 
Prvním je Menu sloužící k výběru a preprocessingu dat, statistické analýze a ovládání 
dalších funkcí, jako je zobrazení naměřených dat či export výsledků. Ve druhém okně 
Graphics se zobrazují grafické výstupy, jako je zarovnání funkčních snímků, koregistrace 
funkčních snímků s anatomickými či normalizované skeny do prostoru MNI. Třetí okno 
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slouží k výpisu aktuálního stavu zpracování, jako je průběh korekce pohybu či výpočet 
statistické analýzy [43]. 
Předzpracování dat obvykle probíhá v pořadí: zarovnání funkčních snímků 
(Realign), koregistrace funkčních snímků s anatomickými (Coregister), korekce 
akvizičních časů (Slice timing), normalizace do MNI souřadnicového systému 
(Normalise), prostorové vyhlazení snímků (Smooth) a případná segmentace (Segment). 
Krok sloužící ke korekci pohybu (Realign) opět vychází z rigidní 6-parametrické 
transformace a k nalezení ideálních parametrů využívá minimalizace kriteriální funkce 
v podobě nejmenší sumy čtverců diferencí registrovaného obrazu s obrazem referenčním, 
který si uživatel sám vybírá. Základní Realign se skládá ze dvou procedur. První částí je 
Realign(estimate), který na základě zadaných vstupů vede k odhadu ideálních 
transformačních parametrů, které jsou pro celou sérii zarovnávaných snímků uloženy do 
textového souboru. Jako vstup tohoto procesu se zadává např. kvalita odhadu (v rozsahu 
0 až 1), tj. pravděpodobnost dosažení globálního minima při porovnávání kriteriální 
funkce. Dále pak hodnota separace udávající velikost voxelu v referenčním snímku, s níž 
je srovnáván transformovaný obraz, či velikost filtru použitého pro vyhlazení šumu 
v obrazech před zarovnáním. Při použití nastavení pro zisk ideálně zarovnaných snímků 
však dochází k nárůstu času potřebného pro výpočet transformačních parametrů. Druhá 
část označovaná jako Realign(reslice) slouží k přepočítání transformovaných 
snímků do původního prostoru pomocí B-spline interpolace 4. řádu. Získané obrazy jsou 
následně uloženy s předponou ‚r‘ do původní složky, z níž byly načteny. Výsledkem 
kroku Realign je tedy sada transformovaných obrazů začínajících předponou ‚r‘ a 
textovým souborem obsahujícím parametry provedené rigidní transformace, tzv. 
pohybové regresory. Funkce Realign je navíc rozšířena v podobě metody 
Realign&Unwarp. Tato metoda je založena na potlačení nelineárního prostorového 
zkreslení snímků. V oblastech obsahujících rozhraní tkání s odlišnou susceptibilitou 
dochází ke změně homogenity. Ta však není konstantní a mění se současně s pohybem 
objektu. Na základě znalosti pohybu objektu ve scéně lze tyto změny modelovat a 
následně potlačit. Snímky zpracované touto metodou získávají předponu ‚u‘ [43]. 
4.6 Srovnání nástrojů 
Výše zmíněné softwarové nástroje se liší v řadě možností zpracování a vyhodnocení dat. 
Tabulka 2 umožňuje porovnání vybraných vlastností daných nástrojů, jako je typ 
platformy, použitý kódovací jazyk či dostupnost zdrojového kódu. Zároveň udává formát 
dat, který dané nástroje dokáží zpracovat, a určité možnosti statistické analýzy. 
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Tabulka 2: Srovnání vybraných softwarových nástrojů umožňujících korekci pohybu [38] 
 
  
 
 
Software SPM8 AFNI BrainVoyager FSL 
Operační 
systém 
Systémy 
podporující  
MATLAB 
SGI, Sun 
Solaris, Linux, 
Unix 
Windows, 
Linux,  
Mac OS X 
Windows 
(s VMware) 
Linux,  
Mac OS X 
Jazyk / 
software 
MATLAB C C++ C++ 
Dostupný 
zdrojový kód 
Ano Ano Ne Ano 
Preprocessing 
raw data 
převedena do 
formátu 
ANALYZE  
raw data musí 
být převedena 
formát dat je 
DICOM 
formáty 
ANALYZE  
a  
NIFTI-1  
Statistická 
analýza 
t-test, F-test, PCI 
analýza 
korelace, t-test, 
ANOVA 
korelace, t-test, 
ANCOVA, ICA, 
POI, FDR, 
MVPA 
korelace, t-test, 
F-test a další 
nástroje fMRI 
analýzy 
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5 STATISTICKÁ ANALÝZA fMRI DAT 
POMOCÍ GLM 
Vyhodnocování dat z funkční magnetické rezonance závisí na použité metodě. Jednou 
z velmi často používaných je analýza pomocí obecného lineárního modelu, general linear 
model (GLM). Ta probíhá na několika úrovních. První úrovní, tzv. 1st level analýzou, je 
statistické vyhodnocení na úrovni jednotlivce. U každého subjektu je provedeno potřebné 
předzpracování dat, zahrnující korekci pohybu a akvizičních časů, prostorovou filtraci, 
normalizaci intenzity a filtraci časového průběhu, viz kapitola 3.2. Samotná analýza 
aktivací daného subjektu pak vychází z obecného lineárního modelu, který slouží 
k vytvoření mapy sledovaného parametru, viz dále. Druhou úrovní, označovanou jako 2nd 
level analýza, se rozumí vyhodnocení v rámci celé skupiny subjektů. Tato analýza 
předpokládá, že data všech jednotlivců byla prostorově normalizována do společného 
prostoru, jako je MNI či Talairachův souřadný systém. Díky tomuto kroku je umožněno 
sledování aktivací [2][10][30]. 
5.1 Obecný lineární model 
Jak již bylo popsáno v kapitole 2.2.3, změna intenzity naměřeného BOLD signálu 
v průběhu odezvy na vnější podnět se pohybuje nejvýše v řádu jednotek procent. Intenzita 
signálu v jednotlivých voxelech však v průběhu samotného měření značně kolísá, viz 
Obrázek 11. 
 
Tento obrázek zachycuje průběh intenzity, která je arteficiální (bezrozměrnou) 
veličinou, v průběhu 15 minut dlouhého záznamu zdravého pacienta. Proto je zapotřebí 
vyhodnotit, jakou měrou došlo k variabilitě signálu v závislosti na vnějším podnětu, a 
Obrázek 11: Průběh intenzity signálu ve 3 náhodných voxelech  
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z jaké míry byla změna způsobena dalšími vlivy (např. pohyb subjektu či fyziologické 
procesy). K těmto účelům slouží právě obecný lineární model [2]. 
Obecný lineární model vychází ze základní rovnice [2] 
 Y = 𝑋   𝛽 +  𝜀. (12) 
V této rovnici výstupní proměnná Y reprezentuje naměřené hodnoty intenzity signálu, 
proměnná X zastupuje tzv. modelovou matici neboli matici návrhu (design matrix), β 
představuje odhadovaný parametr a proměnná ε udává residuální variabilitu 
v naměřených datech [2].  
V praxi je pak využíváno maticové verze základní rovnice, jejíž schéma zachycuje 
Obrázek 12. Výstupní proměnná Y je v tomto nahrazena maticí, jejíž sloupce odpovídají 
jednotlivým voxelům a řádky vyjadřují snímané skeny. Každý sloupec tak odpovídá 
časovému průběhu naměřené intenzity signálu pro daný voxel. Modelová matice X může 
mít variabilní velikost, a to v závislosti na počtu použitých regresorů. Počet řádků je 
totožný s počtem řádků matice Y, protože odpovídá časovému průběhu regresorů, tj. 
počtu nasnímaných skenů. Počet sloupců odpovídá počtu regresorů, které si lze představit 
jako modelové signály, jejichž zastoupení je ve výsledném průběhu odhadováno. Tento 
odhad probíhá pro proměnnou β, která je nahrazena tzv. parametrickou maticí obsahující 
váhy použitých regresorů. Počet řádků odpovídá počtu použitých regresorů, zatímco 
počet sloupců je shodný jako u matice Y. Poslední matice ε, tzv. matice zbytkové 
variability, zahrnuje nevysvětlitelnou variabilitu naměřených dat. Její rozměry proto musí 
odpovídat rozměrům matice Y. 
 
= * +  
1 1
5 1
1 2
  
Y X β ε 
Obrázek 12: Maticové schéma GLM [2] 
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5.2 Regresory 
Základem GLM je předpoklad, že měřený signál vzniká lineární sumou váhovaných 
regresorů a reziduálního signálu. Pro každý sledovaný voxel pak platí vztah [2] 
 y = ∑ 𝑥𝑖
𝑘
𝑖=1 𝛽𝑖 +  𝜀, (13) 
kde k udává počet použitých regresorů, tj. počet sloupců matice X. Z naměřeného průběhu 
intenzity a definovaných regresorů pak lze pomocí metody nejmenších čtverců odhadnout 
jednotlivé váhy β pro daný voxel a minimalizovat tak reziduální variabilitu ε podle vzorce 
[2] 
 𝛽 = (𝑥𝑇 ·  𝑥)−1 · 𝑥𝑇 ·  𝑦. (14) 
Z vypočtených hodnot β jsou následně pomocí tzv. t-testu získány statistické 
parametrické mapy vyjadřující míru závislosti změny intenzity ve sledovaném objemu na 
vnějším podnětu. Hodnota t-testu T přímo úměrně závisí na velikosti parametru  β a 
nepřímo úměrně na velikosti variability nevysvětleného signálu σ. Platí pro ni vztah [2] 
 𝑇 =
𝑐𝑇· 𝛽
𝜎
, (15) 
kde cT reprezentuje transponovaný vektor kontrastních vah a σ značí rozptyl vektoru ε. 
Jedním z možných regresorů modelové matice je tzv. task regresor. Ten nese 
informaci o časových okamžicích začátku, popř. ukončení vnějšího podnětu. Regresor lze 
získat konvolucí průběhu podnětu s křivkou HRF popisovanou v kapitole 2.2.2, Průběh 
podnětu je zpravidla dvoustavový a říká, zda podnět v daný okamžik působil či nikoliv. 
V případě krátkodobé stimulace jej lze modelovat jako sousledné jednotkové impulzy viz 
Obrázek 13.  
Obrázek 13: Task regresor vzniklý konvolucí jednotkových impulzů s HRF funkcí [2]  
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Mezi další regresory, které mohou pomoci odstranit velkou část variability dat, se 
řadí regresory pohybové. Jak již bylo zmíněno, ty se získávají v průběhu předzpracování 
dat během korekce pohybu. Jako regresor lze obecně použít jakýkoliv signál o délce 
odpovídající délce signálu naměřeného v daném voxelu. Toho lze následně využít při 
odstranění skenů vykazujících pohyb přesahující určitou danou hranici. Řešením je 
regresor ve formě vektoru nul odpovídající délky, u nějž je nulová hodnota na místě 
požadovaného skenu nahrazena hodnotou 1. V tomto případě je pomocí váhování 
jednotlivých regresorů všechna reziduální variabilita přiřazena právě tomuto regresoru a 
u ostatních regresorů se neprojeví. Takový regresor lze nazvat jako nulovací, tzv. single-
timepoint nuisance regressor [2][44]. 
S rostoucím počtem použitých regresorů přímo úměrně narůstá i délka matice 
návrhu, což může vést ke zvýšení výpočetní náročnost zisku požadované matice β. 
S každým skenem odstraněným pomocí nulovacího regresoru navíc dochází ke zkrácení 
užitečného signálu. To vede k tzv. snižování stupňů volnosti. Výsledkem je snížení 
statistické spolehlivosti používaných testovacích hypotéz. Z tohoto důvodu je možné 
odstranění pouze určitého množství skenů [44]. 
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6 METRIKY MÍRY POHYBU 
Jak již bylo zmíněno v předešlých kapitolách, pro kvalitní a korektní vyhodnocení dat 
získaných funkční magnetickou rezonancí, je zapotřebí co nejlepší eliminace pohybu 
subjektu během snímání. I přes veškeré snahy a použití fixačních pomůcek dochází 
během měření ke zpravidla drobným pohybům pacientovy hlavy. Při dosahovaném 
prostorovém rozlišení v řádu jednotek milimetrů mohou tyto pohyby zapříčinit chybnou 
lokalizaci aktivovaných částí mozku. 
Z tohoto důvodu je vhodné sledovat velikost pohybu subjektu během měření. 
V případě, že daný subjekt překročí určitou stanovenou mez, je vhodné zvážit, zda by 
neměl být kvůli možnému zanesení statistické chyby do výsledné analýzy zcela vyřazen 
ze studie. U řady subjektů dochází v průběhu měření pouze k ojedinělým pohybům 
překračujícím danou mez. Tyto pohyby označujeme jako excesivní a vyřazení subjektu 
ze sledované skupiny z tohoto důvodu by bylo zbytečné, pouze by snížilo statistickou 
relevanci. V takovémto případě je vhodné odstranění pouze jednotlivých skenů, které 
vykazují zmiňovaný excesivní pohyb. Toho lze dosáhnout např. pomocí nulovacích 
regresorů použitých v obecném lineárním modelu během 1st level analýzy, jak bylo 
popsáno o kapitolu výše [44]. 
K vyhodnocení velikosti pohybu subjektu během měření se využívají tzv. metriky 
míry pohybu. Ty mohou vycházet z řady principů. Jedním z nich je sledování 
pohybových regresorů, které jsou získávány jako parametry rigidní transformace během 
procesu zarovnání snímků při předzpracování dat. Druhou možnou variantou je analýza 
změny intenzity měřeného signálu mezi snímky, způsobená pohybem subjektu. Pro 
vyhodnocení pohybu subjektu by bylo možné zařadit i externí snímání hlavy subjektu 
během měření pomocí kamer umožňujících tzv. motion capture. Jejich pracovní oblast se 
většinou pohybuje v infračervené části spektra a nutností jsou speciální značky umístěné 
přímo na sledovaném subjektu. V případě fMRI měření by zmiňované vybavení navíc 
muselo být MR-kompatibilní. Takový systém však během vypracování DP nebyl 
k dispozici, a proto byly k vyhodnocení pohybu využity první dva zmiňované principy 
[44][45][46].    
6.1 Pohybové regresory 
Základních šest pohybových regresorů je získáno jako výstup parametrické rigidní 
transformace, prováděné za účelem zarovnání naměřených skenů. Jak již bylo zmíněno, 
těchto šest regresorů zahrnuje tři regresory translační, a to v ose x, ose y a ose z. Další tři 
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regresory představují vektory rotačního pohybu, a to v ose x (pitch), ose y (roll) a ose z 
(yaw). Ukázku takovýchto regresorů znázorňuje Obrázek 14. 
Kromě šesti základních regresorů jsou pro odstranění reziduální variability dat 
v GLM užívány i další variace uváděných pohybových regresorů. Častou variantou je 
využití hodnot diferencí pohybových regresorů mezi jednotlivými po sobě jdoucími 
skeny, viz Obrázek 15. Příklad výpočtu diference pro translaci (d) a rotaci (θp) ve směru 
osy x v čase, resp. pro sken i, udávají vztahy [47][48] 
 Δdxi = d𝑥(i−1) − dxi , (16) 
 Δ𝜃𝑝𝑖 = 𝜃𝑝(i−1) − 𝜃𝑝𝑖 . (17) 
 
Obrázek 14: Základní translační (vlevo) a rotační regresory (vpravo) 
Obrázek 15: Diference translačních (vlevo) a rotačních regresorů (vpravo) 
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V některých případech je však vhodné těchto 12 pohybových regresorů nadále 
rozšířit. Pro zesílení efektu pohybu v rámci GLM jsou regresory často navíc vyjádřeny 
s druhou mocninou, čímž dojde ke zvýraznění rozdílů ve sledovaných vektorech. 
Původních šest regresorů, jejichž hodnoty byly umocněny, zobrazuje Obrázek 16. 
 
Stejně tak se často používají i druhé mocniny diferencí mezi jednotlivými skeny. Ty 
vychází ze vztahu [47] 
 sqr(Δdxi) = (d𝑥(i−1) − dxi)
2, (18) 
 sqr(Δ𝜃𝑝𝑖) = (𝜃𝑝(i−1) − 𝜃𝑝𝑖)
2. (19) 
Výsledné regresory zachycuje Obrázek 17. Celkově je tak možné získat a do GLM 
zahrnout 24 pohybových regresorů [47][48][49]. 
 
Obrázek 16: Umocněné základní translační (vlevo) a rotační regresory (vpravo) 
Obrázek 17: Umocněné diference translačních (vlevo) a rotačních regresorů (vpravo) 
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6.2 Framewise displacement 
Využití jednotlivých pohybových regresorů jako vstupu do GLM je velmi užitečné, 
nicméně z pohledu celkového hodnocení míry pohybu subjektu během měření není 
snadno použitelné. Z tohoto důvodu byl zaveden parametr framewise displacement (FD), 
udávající celkové negativní skóre pohybu, který subjekt mezi po sobě následujícími skeny 
vykonal. V literatuře je možné nalézt více forem výpočtu FD. Různé výzkumné skupiny 
věnující se fMRI navíc doporučují použití odlišných limitních hodnot, při jejichž 
překročení považují pohyb subjektu za excesivní [44][48][49]. 
Asi nejčastěji používaný výpočet hodnoty FD v současné době vychází ze vztahu 
Ph.D., J. D. Powera, působícím na National Institute of Mental Health, Bethesda, USA, 
[48] 
𝐹𝐷𝑃𝑜𝑤𝑒𝑟,𝑖 = |Δdxi| + |Δdyi| + |Δdzi| +  |Δd𝜃𝑝𝑖| + |Δd𝜃𝑟𝑖| + |Δd𝜃𝑦𝑖|. (20) 
Tento vztah zahrnuje pohyb translační společně s pohybem rotačním. Pohyb rotační však 
musí být před samotným výpočtem transformován taktéž na pohyb translační. Toho je 
docíleno pomocí projekce rotovaných bodů na povrch imaginární koule o poloměru 50 
mm, což přibližně odpovídá vzdálenosti cerebrálního cortexu od středu hlavy. Tento krok 
si lze představit jako určení průměrné vzdálenosti, o kterou jsou při dané rotaci lineárně 
posunuty jednotlivé body mozku. Posun vyjadřuje závislost [48] 
 Δd𝜃𝑝𝑖 = (50 ∗
𝜋
180
) ∗  Δ𝜃𝑝𝑖. (21) 
Vyjádření velikosti rotace pomocí povrchu koule však přesně neodpovídá reálnému 
posunu jednotlivých bodů, který se v celém objemu mozku podstatně liší, viz Obrázek 
18. Z tohoto důvodu se řada autorů přiklání k výpočtu FD bez rotařních regresorů. Jedním 
z nich je Ch. G. Yan působící na Institute of Psychology, Chinese Academy of Sciences 
v Číně. Ten ve výpočtu FD rotační parametry záměrně vynechává, což vede k mírně 
nižším hodnotám FD dle vztahu [50] 
 
FDYan,i = √(Δdxi)2 + (Δdyi)
2
+ (Δdzi)2. (22) 
Další možný výpočet FD uvedl K. R. A. Van Dijk z Harvard University, Department 
of Psychology, Cambridnge, USA, který vztah výpočtu upravil na [51] 
FDDijk,i = √dxi
2 + dyi
2 + dzi
2 − √dx(i−1)
2 + dy(i−1)
2 + dz(i−1)
2
. (23) 
Jak již bylo zmíněno výše, důvodem přepočtu rotačního pohybu na vzdálenost, 
kterou urazí bod na povrchu imaginární koule, je rozdílný pohyb jednotlivých částí 
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mozku během rotace. Tuto skutečnost přehledně zobrazuje Obrázek 18. 
Z výše uvedených vztahů vyplývá, že hodnota FDPower bude v porovnání s ostatními 
uvedenými typy FD nejvyšší. Mimo jiné i z tohoto důvodu se mohou lišit limitní hodnoty 
pro označení excesivního pohybu subjektu. Srovnání jednotlivých typů FD zachycuje 
Obrázek 19. 
6.3 Kritérium DVARS 
Zkratka DVARS je odvozena od anglického spojení Derivative Variances, blíže pak z D 
jako temporal derivative of timecourses, VARS jako root mean squared variance over 
voxels. Kritérium DVARS udává procentuální změnu velikosti intenzity (amplitudy) 
měřeného BOLD signálu ve srovnání s intenzitou naměřenou při předešlém skenu. Jeho 
hodnota se získá jako [45] 
Obrázek 18: Prostorové rozdělení velikosti pohybu při rotaci subjektu [49] 
Obrázek 19: Srovnání jednotlivých typů výpočtu Framewise Displacement 
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DVARS(ΔI)i = √〈[ΔI(i)(?⃗?)]
2
〉 = √〈[Ii(?⃗?) − 𝐼(𝑖−1)(?⃗?)]
2
〉, (24) 
kdy proměnná I značí intenzitu signálu v čase, resp. během skenu i. Kritérium DVARS 
sice nevychází přímo z velikosti pohybu sledovaného subjektu, nicméně je kvalitním 
ukazatelem, že k pohybu došlo. Při přemístění jednotlivých voxelů do nových pozic dojde 
k výrazné změně intenzity na nových pozicích, což vede k okamžitému nárůstu hodnoty 
DVARS, viz Obrázek 20. Při překročení zadaných limitů lze následně vyřadit subjekt ze 
studie, či odstranit skeny vykazující excesivní pohyb [44][45]. 
6.4 Odchylka globální intenzity 
Stejně jako DVARS, i metrika založená na sledování globální intenzity signálu, 
nevychází z přímého sledování pohybu subjektu. Tato metrika sleduje globální intenzitu 
přes celý objem mozku během jednotlivých skenů a srovnává ji s průměrnou globální 
intenzitou z celého měření podle vztahu 
 GIi = ∑ 𝐼𝑗
𝑘
𝑗=1  , (25) 
 ΔGIi = GIi − ((∑ 𝐺𝐼𝑢) / 𝑣)
𝑣
𝑢=1  . (26) 
V tomto vztahu proměnná GI reprezentuje globální intenzitu skenu i, skládajícího se 
celkem z k voxelů o intenzitě I. Proměnná v v druhé části vztahu pak vyjadřuje celkový 
počet skenů v měření. Tato metrika pak dokáže dobře reagovat na fyziologické pohyby a 
s nimi spojené artefakty, jako je např. pohyb očí a s ním související vznik světlých pruhů 
v obraze, viz Obrázek 6. Průběh globální intenzity signálu a její odchylky od průměru 
srovnává Obrázek 21. 
Obrázek 20: Průběh parametru DVARS 
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6.5 Doporučené limity parametrů 
V literatuře lze nalézt celou řadu doporučených limitů, které je vhodné použít při 
hodnocení míry pohybu subjektu během měření fMRI. Většina autorů se shoduje alespoň 
v řádu navrhovaných hodnot, nicméně často dochází k situacím, že jeden autor považuje 
určitý pohyb za excesivní, zatímco jiný autor zařazuje daný pohyb do skupiny 
přijatelných [44]. 
Nesmírně důležitou roli při vyhodnocování pohybu pomocí výše uvedených metrik 
hraje délka repetičního času TR. S rostoucí délkou TR dochází k úměrnému nárůstu 
sledovaného parametru, což může být v mnoha případech zavádějící. Proto je potřeba 
kromě udávané limitní hodnoty daného parametru sledovat i repetiční čas TR. Při 
prodloužení doby TR z 2 na 3 sekundy dochází kvůli lineární závislosti k nárůstu 
výsledného parametru o 50 %. To při ponechání stejné limitní hodnoty může vést 
k falešně negativním výsledkům. Dojde tedy k odstranění vyššího počtu skenů, které ne 
vždy vykazují excesivní pohyb. V případě kvadratických závislostí (např. parametry 
vycházející z umocněných hodnot pohybových regresorů) se tato vlastnost projeví 
mnohem citelněji. Proto je dobré velikost TR sledovat společně s limitní hodnotou prahu, 
který daný autor doporučuje [44].  
Tabulka 3 uvádí srovnání doporučených nastavení pro odstranění excesivního 
pohybu u sledovaných subjektů. Van Dijk et al počítá hodnotu FD jako průměrnou 
hodnotu ze všech skenů, v případě překročení této hodnoty subjekt odstraní ze studie. 
Obrázek 21: Průběh globální intenzity (vlevo) a její diference od průměrné hodnoty (vpravo) 
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Tabulka 3: Srovnání limitů FD a DVARS doporučovaných autory, resp. nástroji 
Autor / Software FD DVARS TR Reference 
Power et al 0,50 mm 0,5 % 2,5 s [48] 
Fair et al 0,20 mm 0,4 % 2,3 s [52] 
Yan et al 0,20 mm - 2,5 s [50] 
Van Dijk et al 0,10 mm - 3,0 s [51] 
Satterthwaite et al 0.22 mm 1,4 % 3,0 s [49] 
FSL 0,25 mm - - [44] 
ArtRepair 0,50 mm - - [53] 
ART 0,50 mm 0,5 % - [54] 
C-PAC 0,20 mm 0,3 % - [55] 
BRAMILA 0,50 mm 0,5 % - [56] 
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7 EXISTUJÍCÍ NÁSTROJE PRO 
VYHODNOCENÍ VELIKOSTI POHYBU 
Stejně jako existuje větší počet softwarů umožňujících předzpracování a statistickou 
analýzu fMRI dat, existuje i řada softwarových nástrojů sloužících k vyhodnocení míry 
pohybu subjektu během měření. Většina z nich byla navržena v rámci výzkumných 
projektů universit, zabývajících se zobrazováním fMRI. Mezi softwary patří např. C-PAC 
(Configurable Pipeline for the Analysis of Connectomes) vyvinutý pro The Nathan S. 
Kline Institute, New York, USA, či software BRAMILA používaný na Aalto University, 
Helsinky, Finsko. Tyto softwary disponují základní funkcí pro výpočet hodnoty DVARS 
a framewise displacement. V této kapitole bude blíže popsána dvojice nástrojů ArtRepair 
a ART, které kromě uvedených výpočtů umožňují i řadu dalších funkcí [55][56]. 
7.1 ArtRepair 
Nástroj ArtRepair (Artifact Repair) byl vyvinut za účelem zlepšení fMRI analýzy u 
subjektů vykazujících vysokou míru pohybu během měření. Jako tvůrce nástroje je 
označován Paul Mazaika a jeho tým z Center for Interdisciplinary Brain Science 
Research, Standford. Nejaktuálnější betaverzí je ArtRepair 5b, aplikace navržená pro 
práci společně se softwarem SPM12. U této verze, na rozdíl od předchozí verze 4 z roku 
2009, zatím nebylo provedeno testování plné kompatibility se softwarem SPM (v případě 
verze 4 se jednalo o SPM8) [57]. 
Algoritmus ArtRepair slouží k lepšímu odstranění residuální variability dat, která 
přetrvává po procesu zarovnání, a dokáže automaticky detekovat a odstranit skeny 
zatížené šumem a vysokým pohybem. Tento nástroj vznikl jako toolbox výše zmíněného 
softwaru SPM a je zařazen jako první krok předzpracování dat před 1st level analýzou 
pomocí GLM. Nástroj umožňuje práci s jednotlivými subjekty a nabízí odstranění skenů 
vykazujících excesivní pohyb ještě před analýzou pomocí GLM [53]. 
Výpočet velikosti pohybu je podobný vztahu pro získání hodnoty FD, který 
publikoval J. D. Power, viz výše. Tento vztah má podobu   
𝑑𝑖
2 = Δdxi
2 + Δdyi
2 + Δdzi
2 +  65 ∗
π
180
∗ (Δd𝜃𝑝𝑖
2 + Δd𝜃𝑟𝑖
2 + Δd𝜃𝑦𝑖
2 ) (27) 
a udává velikost pohybu translace společně s rotací na povrchu imaginární koule 
s poloměrem 65 mm (zde je rozdíl oproti Power et al, užívající kouli o poloměru 50 mm). 
Jako limitní hodnotu ArtRepair doporučuje d < 0,5 mm. Skeny vykazující vyšší míru 
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pohybu jsou zanedbány. V tomto případě však nejsou vytvořeny regresory, které by měly 
být zahrnuty v GLM, ale chybové skeny jsou odstraněny a nahrazeny interpolovanou 
hodnotou skenů sousedních, resp. předchozího a následujícího. Tímto postupem je 
zabráněno propagaci chybových dat do dalších kroků předzpracování, viz Obrázek 22. 
ArtRepair doporučuje, že by nemělo být odstraněno více než 20% skenů [57]. 
 
Kromě metriky vycházející z pohybu subjektu, ArtRepair umožňuje detekci skenů 
s vysokým rozdílem globální intenzity od její průměrné hodnoty z celého měření, viz 
Obrázek 23 [58]. 
Obrázek 23: Grafické rozhraní nástroje ArtRepair [58] 
Raw data 
ArtRepair 
Odstranění scanů 
s excesivním pohybem 
SPM  
 preprocessing 
  
Obrázek 22: Schéma nástroje ArtRepair [53] 
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7.2 ART 
Dalším z nástrojů, umožňujících vyhodnocení míry pohybu subjektu, je tzv. Artifact 
Detection Tool (ART), fungující na základě programového prostředí MATLAB. Za tímto 
nástrojem stojí dvojice Susan Whitfield-Gabrieli a Shay Mozes z Massachusetts Institute 
of Technology, USA, kteří zároveň pracovali společně s Paulem Mazaikou na poslední 
verzi nástroje ArtRepair [54].  
 Daný nástroj pracuje s pohybovými regresory, vygenerovanými pomocí programu 
SPM, a také s funkčními daty za účelem sledování globální intenzity v daném skenu. 
Program umožňuje nastavení individuálních hranic pro jednotlivé sledované parametry, 
kterými jsou odchylka od průměrné globální intenzity skenu, translační či rotační 
pohybové regresory. Další funkcí nástroje ART je možnost zobrazení korelace mezi task 
regresorem (regresor reprezentující časový průběh vnějšího podnětu) a pohybem či 
globální intenzitou signálu. Kromě toho dokáže určit i spektra sledovaných signálů. 
Uživatelské rozhraní zachycuje Obrázek 24 [54]. 
Jako výstup z tohoto nástroje si uživatel může uložit indexy skenů, u nichž dosáhly 
sledované parametry hodnot vyšších, než je hodnota nastavené hranice [54]. 
  
Obrázek 24: Grafické rozhraní nástroje ART [54] 
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8 NAVRŽENÉ PROGRAMOVÉ ŘEŠENÍ 
Praktická část diplomové práce byla zaměřena na návrh a realizaci dvou grafických 
rozhraní pro práci s pohybovými regresory. První z nich, program s názvem 
MoReg_Viewer, byl navržen za účelem předzpracování raw dat, konkrétně korekce 
pohybových artefaktů, a především prohlížení pohybových regresorů vybraných 
subjektů. Kromě výše zmíněného umožňuje i sledování časového vývoje BOLD signálu 
v definované oblasti mozku. Uživatel má možnost interaktivním způsobem ovládat 
zobrazení objemových dat funkčních či anatomických ve třech na sebe kolmých rovinách 
(sagitální, transverzální a koronární). 
Druhý program, nazvaný MoReg_Metric, slouží k vyhodnocování míry pohybu 
subjektů během fMRI měření. Toto vyhodnocení vychází z řady implementovaných 
metrik, jako je např. framewise displacement či parametr DVARS. Na základě těchto 
metrik dokáže program detekovat okamžiky, během nichž dochází k excesivnímu 
pohybu, z čehož je automaticky vyhodnocena míra pohybu daného subjektu. Výstupem 
tohoto procesu je seznam subjektů, jejichž pohyb nevyhovuje požadovaným kritériím a 
měly by být ze sledované studie odstraněny. Společně s nimi si může uživatel pro 
jednotlivé subjekty vygenerovat soubory obsahující indexy skenů, během nichž došlo 
k excesivnímu pohybu. Tyto v závislosti na zvoleném výstupním formátu mohou sloužit 
jako vstup do 1st level analýzy v podobě regresorů v GLM. 
Navržený program MoReg_Metric navíc umožňuje skupinovou analýzu sledovaných 
subjektů ve formě porovnání statistických charakteristik rozložení použitých metrik a 
především přehledné rozdělení subjektů dle míry jejich pohybu. 
Oba dva výše zmíněné programy byly implementovány v prostředí MATLAB. 
Konkrétní verzí, na níž byly oba dva nástroje odladěny, je Version R2015a (8.5.0.197613) 
64-bit (win64). Vytvořené programy pracují se 4D obrazovými daty ve formátu NIfTI 
(soubory s koncovkou .nii), k jejichž načítání do workspace v MATLABu využívají 
funkcí z toolboxu programu SPM. Během vývoje programu byla používána 
nejaktuálnější verze daného nástroje, a to SPM12 ve verzi 6223 z října roku 2014. 
Při spuštění programů MoReg_Viewer a MoReg_Metric na zařízeních s odlišnou 
konfigurací daných programů nemusí být zaručena plná kompatibilita všech využitých 
funkcí a může docházet k výskytu nežádoucích chyb. 
Předností obou navržených nástrojů je možnost výběru jazykové verze programu a 
snadné rozšíření o další jazykové varianty. Aktuálně dostupná je verze česká a anglická. 
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8.1 MoReg_Viewer  
Grafické uživatelské rozhraní, graphical user interface (GUI), programu 
MoReg_Viewer.m se skládá celkem z šesti panelů, viz Obrázek 25. V levé části se nachází 
panel sloužící k načtení dat vybrané studie, provedení korekce pohybu (realign), 
zobrazení objemových dat a pohybových regresorů vybraného jedince a také k uložení 
vybraného seznamu subjektů. Střed okna je vyčleněn pro 3 panely, sloužící pro výběr 
typu zobrazovaných dat (funkční či anatomické snímky), zobrazení 4D dat, a dále pro 
ovládání časového průběhu funkčních snímků. Pravá část se skládá ze dvou panelů. První 
z nich slouží pro zobrazení pohybových regresorů, ve druhém je vykreslen časový průběh 
BOLD signálu z vybraného voxelu. 
Po spuštění programu je uživatel požádán o výběr jazykové verze, s níž bude dále 
pracovat. Na výběr má z české a anglické varianty, která je přednostně zvolena při zavření 
vyskakovacího okna. Dále je uživatel požádán o nastavení cesty, resp. výběr cesty 
k adresáři se softwarem SPM. Správným výběrem je adresář obsahující skript sloužící ke 
spuštění programu SPM.  
Po zobrazení okna MoReg_Viewer jsou vybrána data požadované studie. Kliknutím 
na tlačítko Výběr je aktivováno dialogové okno. V něm uživatel vybere, zda chce 
pracovat s raw daty, která budou muset být před zobrazením předzpracována, či budou 
načtena již předzpracovaná data. V prvním případě je zobrazeno nové okno, v němž se 
Obrázek 25: Grafické rozhraní programu MoReg_Viewer 
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zadávají parametry funkce Realign & Reslice potřebné k zarovnání snímků, viz Obrázek 
26. Dané parametry jsou defaultně nastaveny na nejčastěji používané hodnoty. 
Po definování cesty ke složce sledované studie a výběru požadovaných parametrů 
zarovnání, lze kliknout na tlačítko Pokračovat. V tomto okamžiku se objeví poslední nové 
okno, sloužící k nalezení správných složek obsahujících požadovaná funkční data 
měřených subjektů. Tento krok velmi závisí na struktuře uložených dat, nicméně zde 
existuje předpoklad, že jméno složky s funkčními daty se skládá z dvoumístného čísla, 
následovaného specifickým označením měření. To je shodné pro celou skupinu subjektů. 
Příklad takovéto struktury uvádí Tabulka 4. 
Tabulka 4: Příklad struktury načítaných dat, zeleně vyznačeny složky obsahující funkční data 
Složka studie Složka subjektu Složka měření 
Studie APGeM 
110B 
03_ep2d_bold_p2_tr2s_435im 
Anat 
113B 
04_ep2d_bold_p2_tr2s_435im 
Anat 
184B 
03_ep2d_bold_p2_tr2s_435im 
05_ep2d_bold_p2_tr2s_435im 
Anat 
195C Anat 
Obrázek 26: Okno pro výběr parametrů funkce sloužící k zarovnání snímků 
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U struktury uvedené výše by se správně měla funkční data získaná sekvencí ep2d 
nacházet ve složce začínající znaky 03_ep2d. Z důvodu přerušených či opakovaných 
měření však může dojít ke změně číselného označení měření. Proto bylo vytvořeno 
rozhraní pro výběr korektních složek s daty, viz Obrázek 27. V případě nálezu pouze 
jednoho měření odpovídajícího jménu sekvence je přiřazení provedeno automaticky, 
v ostatních případech přiřazuje uživatel ke každému subjektu požadovanou složku 
z nabízeného výběru. 
Shodné přiřazení složek uživatel provádí i při načítání předzpracovaných dat. 
Posledním krokem před zobrazením 4D dat a prohlížením pohybových regresorů je, 
v případě načtení raw dat, jejich zarovnání na základě vybraných parametrů. K tomuto 
kroku je využívána funkce Realign & Reslice programu SPM12, která je volána přes 
batch editor. Jejím výstupem je textový soubor obsahující šest sloupcových vektorů se 
základními pohybovými regresory a dále sada zarovnaných snímků. Těm je automaticky 
před začátek jména přidáno písmeno r, podle čehož jsou dále identifikovány. Realign se 
provede u vybraných subjektů v horním seznamu po stisknutí tlačítka +. Tímto tlačítkem 
jsou přesouvány subjekty do spodního seznamu, v němž se nachází jedinci vhodní 
k zobrazení 4D dat a pohybových regresorů. Tlačítko – slouží k odstranění vybraných 
jedinců ve spodním seznamu z této skupiny. Požadovaná data jsou zobrazena po výběru 
jedince ve spodním seznamu a stisku tlačítka Ukázat. Během zarovnání dojde ve složce 
studie k automatickému vytvoření textového souboru s použitými parametry.  
  Uživatel grafického rozhraní může přepínat mezi zobrazením funkčních či 
Obrázek 27: Rozhraní pro přiřazení složky s funkčními daty 
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anatomických řezů hlavou subjektu, viz Obrázek 28. Tyto tři roviny jsou definovány 
jedním společným bodem, jehož souřadnice jsou vypisovány. Kliknutím myší do 
jednotlivých řezů lze aktualizovat souřadnice zobrazovaného bodu, přičemž dojde 
k překreslení všech třech rovin. Druhou možností změny souřadnice je zadání čísla 
požadovaného voxelu manuálně do příslušného pole. 
Vedle transverzálního snímku je umístěn panel, v němž jsou vypsány informace o 
zobrazovaném snímku. V případě, že se jedná o sadu funkčních skenů, jsou vypisovány 
informace o prvním z nich. Informace se skládají z názvu daného skenu, jeho rozměrech 
a typu dat, jména systému názvu použité sekvence a jejích parametrů. 
U panelu Regresory lze přepínat mezi zobrazením regresorů translačních a rotačních, 
resp. mohou být zobrazeny všechny regresory zároveň. Aby bylo uživateli umožněno 
snadné srovnání velikosti regresorů, jsou v rámci každé skupiny automaticky nastaveny 
shodné limity na ose y, viz Obrázek 29.  
Panel BOLD signál zobrazuje průběh intenzity voxelu o vybraných souřadnicích. 
Průběh může být vykreslen pro tzv. raw data, což jsou originální, nijak nezpracovaná 
data, či pro data po procesu zarovnání. V pravém horním rohu je zobrazována aktuální 
velikost signálu. V případě zobrazení obou typů křivek je tato hodnota nastavena jako 
jejich průměr a zaokrouhlena. 
Obrázek 28: Zobrazení anatomických (vlevo) a funkčních snímků (vpravo) 
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Při výběru zobrazení funkčních skenů lze přehrát jejich časový průběh. Aktivace 
přehrávání se spustí stiskem tlačítka Start, tlačítko Pause slouží k pozastavení přehrávání 
a tlačítko Reset zobrazí první snímek ze série skenů. Přehrávání je reprezentováno 
červenou linií pohybující se v panelu Regresory a v grafu průběhu BOLD signálu, viz 
Obrázek 30. Číslo aktuálního skenu je uvedeno v poli dole uprostřed a lze zadat 
manuálně. Výběr skenu je umožněn i na základě kliknutí myší do grafu intenzity BOLD 
signálu. 
Obrázek 29: Časový vývoj pohybových regresorů a BOLD signálu, 2 módy zobrazení 
Obrázek 30: Červená linie reprezentující aktuálně přehrávaný sken, index 130, 260 a 390 
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8.2 MoReg_Metric 
Jak bylo zmíněno již v úvodu této kapitoly, navržený program MoReg_Metric slouží 
k vyhodnocení míry pohybu subjektů během měření. Zároveň umožňuje detekci 
časových okamžiků, v nichž došlo k výskytu pohybu přesahujícího nastavené limitní 
hodnoty, a jejich export do přehledného externího souboru. Při přepnutí programu do 
režimu pro skupinovou analýzu dokáže program roztřídit subjekty na základě 
aplikovaných metrik do skupiny jednotlivců s minimálním, resp. přijatelným pohybem a 
skupiny s pohybem excesivním. 
Grafické rozhraní programu MoReg_Metric zachycuje Obrázek 31. Navržený design 
vychází z programu MoReg_Viewer, kde je hlavní okno rozděleno do několika funkčních 
panelů. V tomto případě se jedná o 4 panely. Panel vlevo nahoře slouží k výběru studie, 
načtení souboru s task regresorem, zadání hranice přijatelného počtu skenů pro ponechání 
subjektu ve studii a výběru typu výpočtu framewise displacement. Pod ním se nachází 
panel pro ovládání výpočtu skupinové analýzy a přepnutí okna do režimu jejího 
vyhodnocení. Největší panel, umístěný ve středu okna, slouží k zobrazení pohybových 
regresorů a vypočtených metrik vybraného subjektu. Dále obsahuje prvky sloužící 
k ovládání hranic jednotlivých metrik. Červené vertikální čáry vyznačují skeny, které 
přesahují některý z aplikovaných limitů. Poslední panel, umístěný vpravo, slouží 
k výpisu indexů těchto skenů. Jejich export lze provést tlačítkem umístěným v pravém 
dolním rohu. 
 
Obrázek 31: Grafické rozhraní programu MoReg_Metric 
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Stejně jako tomu je u programu MoReg_Viewer, i MoReg_Metric umožňuje uživateli 
zobrazení nástroje v českém či anglickém jazyce. Po jeho spuštění je opět vyžádáno 
definování cesty k toolboxu SPM, který je využíván pro načtení 4D obrazových dat ze 
souborů ve formátu NIfTI.  
Po zobrazení hlavního okna programu je prvním krokem načtení dat. Toto se však 
oproti předešlému programu liší v tom, že není na výběr mezi předzpracovanými snímky 
a raw daty. Místo toho lze kromě načtení dat sledované skupiny subjektů využít výstupu 
generovaného v programu MoReg_Viewer. Tím je soubor typu .mat obsahující 
proměnnou, v níž jsou uloženy cesty ke složkám obsahujícím zarovnané funkční snímky 
jednotlivých subjektů. Při výběru celé studie je zapotřebí definovat správné složky 
obsahující funkční data, což opět probíhá v separátním okně. Seznam načtených subjektů 
se pak zobrazí v levém horním panelu, viz Obrázek 31. Volitelnou možností je načtení a 
zobrazení task regresoru, tj. časového průběhu aktivace vnějšího podnětu. Informace o 
časech aktivace a deaktivace, popř. délce trvání jednotlivých podnětů, jsou uloženy v tzv. 
set of onsets times (SOT) souboru SOT.mat. V něm jsou kromě zaznamenaných časových 
okamžiků uloženy i informace o typu podnětu. Z důvodu zaznamenávání odlišných 
parametrů u různých typů měření bylo navrženo grafické rozhraní, které uživateli 
umožňuje výběr a přiřazení odpovídajícího záznamu pro začátek, ukončení či dobu trvání 
podnětu, viz Obrázek 32. Pro správné přiřazení task regresoru k odpovídajícím skenům 
je zapotřebí zadání přesného TR, jež bylo při snímání použito. 
   
Obrázek 32: Grafické rozhraní pro definování časového průběhu task regresoru. 
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Před zobrazením pohybových regresorů a dalších metrik si uživatel může vybrat typ 
výpočtu FD a nastavit limit počtu skenů [%], ve kterých se vyskytuje excesivní pohyb. 
Při jeho překročení dojde po zobrazení ke změně podbarvení pole, udávajícího výskyt 
excesivního pohybu ze zelené na červenou, viz Obrázek 33. 
Obrázek 33 zachycuje vykreslení průběhu jednotlivých pohybových regresorů a 
jejich diferencí, společně s průběhem průměrné globální intenzity skenu, v levé části 
panelu. V grafu globální intenzity, která je vypočtena z prahovaných dat, je v případě 
zájmu uživatele zelenou čarou vykreslen průběh task regresoru, viz Obrázek 31.  
V pravé části panelu se potom nachází grafy pro jednotlivé metriky, společně spolu 
s prvky sloužícími k nastavení limitních hodnot a tlačítky pro aktivaci, resp. deaktivaci 
dané metriky. Do programu byly implementovány metriky popsané v kapitole 6, tj. 
odchylka globální intenzity skenu od průměrné globální intenzity v celém měření, dále 
parametr DVARS, umocněné diference translačních a rotačních regresorů a hodnota FD. 
Skeny, u nichž hodnota sledovaného parametru překročí nastavenou hranici (v grafech 
vyznačena zelenou přerušovanou čarou), jsou označeny vertikální červenou linií. Ve 
spodním grafu s názvem Outliers jsou vyznačeny všechny skeny vykazující excesivní 
pohyb alespoň v jedné z aktivovaných metrik. Se zvyšujícími se limity u jednotlivých 
metrik obecně klesá počet skenů, vykazujících excesivní počet, viz Obrázek 33 a Obrázek 
34 a zvýšení limitu FD z 0,25 mm na 0,5 mm. Metriku lze deaktivovat vypnutím 
zaškrtávacího políčka u jednotlivých grafů. 
Obrázek 33: Výběr typu výpočtu FD a změna barvy pole po překročení nastaveného limitu 
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Indexy skenů, u nichž byl vyhodnocen excesivní pohyb, jsou vypsány do seznamu 
v krajním panelu. Ty lze uložit do externího textového souboru, a to dvojím způsobem. 
Prvním z nich je prostý výpis jednotlivých indexů do textového souboru s názvem 
ex_indexes_xx.txt obsahujícím název subjektu a čísla vyřazených skenů (xx zastupuje 
jméno subjektu). Druhou možností je vygenerování souboru ex_regressors_xx.txt, který 
lze použít jako přímý vstup GLM. Soubor obsahuje sloupcové vektory nul s délkou 
odpovídající délce měření. Každému skenu s excesivním pohybem odpovídá právě jeden 
vektor nul, nula na pozici indexu daného skenu je nahrazena číslem 1, viz Obrázek 35. 
  
Obrázek 34: Zvýšení limitu FD spojené s úbytkem špatných skenů (vlevo) a deaktivace metrik 
Obrázek 35: Výstupní soubory po detekci časových okamžiků pohybových artefaktů 
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Panel pro skupinovou analýzu slouží k výpočtu jednotlivých metrik všech načtených 
subjektů. Výpočet parametru DVARS a globální intenzity signálu je realizován po načtení 
všech 4D funkčních dat daného subjektu do paměti počítače pomocí funkcí z toolboxu 
SPM. To může být výpočetně a především časově velmi náročné. Z tohoto důvodu byla 
do programu přidána funkce odhadu času potřebného pro tento krok. Odhad je určen na 
základě doby potřebné k vyhodnocení prvního subjektu, která je vynásobena počtem 
subjektů. Uživatel tak má v případě potřeby možnost vypnutí výpočtu těchto parametrů 
pomocí zaškrtávacích políček, což vede k výrazné úspoře času. Dané metriky však 
následně nemohou být zahrnuty do skupinové analýzy dat. Po provedení výpočtu metrik 
pro všechny subjekty, kdy FD je určené dle vybraného typu v nabídce, je odemčena 
možnost přepnutí okna do módu skupinové analýzy, viz Obrázek 36. 
Stiskem tlačítka Zobrazit v panelu pro nastavení limitů dojde k vykreslení 
histogramu s informací, jaké je rozložení počtu subjektů v závislosti na velikosti výskytu 
excesivních skenů. Ty jsou opět určeny překročením limitů, které zde může uživatel 
editovat. Jednotlivé metriky mohou být opět deaktivovány. 
Limitní počet excesivních skenů je v histogramu vyznačen zelenou přerušovanou 
čarou, se kterou lze hýbat pomocí posuvníku pod histogramem. Na základě tohoto prahu 
jsou subjekty rozděleny do dvou skupin. První, u níž je pohyb v pořádku, je v histogramu 
vyznačena modře a jména zastoupených subjektů jsou vypsána v zeleném seznamu. 
Skupina s pohybem přesahujícím daný práh je v grafu vyznačena oranžově, označena za 
nevyhovující a vypsána ve světle červeném seznamu. Při kliknutí na jednotlivé sloupce 
histogramu se objeví seznam subjektů s daným počtem excesivních skenů. 
Obrázek 36: Program MoReg_Metric, mód skupinové analýzy 
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Pravá část panelu skupinové analýzy slouží ke grafickému zobrazení rozložení 
hodnot vybraného parametru v rámci vybrané skupiny. Parametrem je jedna z použitých 
metrik, konkrétně její průměr, medián, maximum či míra korelace s task regresorem. 
Pokud je dostupný soubor obsahující informaci o zařazení jednotlivých subjektů do 
skupin, je možné ho načíst, subjekty roztřídit a vybraný parametr sledovat zvlášť pro 
každou ze skupin. Stisknutím tlačítka Statistika je zobrazení histogramu nahrazeno 
statistickým popisem daného rozložení a vykreslením odpovídajícího boxplotu, viz 
Obrázek 37. 
      Kromě zobrazení rozložení jednoho parametru je na výběr i možnost zobrazení 
korelace mezi dvěma vybranými parametry. Oba parametry lze vykreslit vůči sobě do 
společného grafu. Vzniklými body je na základě metody nejmenších čtverců proložena 
přímka a spočítán Pearsonův a Spearmanův korelační koeficient. Výsledná hodnota r je 
uvedena v horní části grafu a značí, zda jsou na sobě vybrané parametry přímo závislé (r 
= 1), nepřímo závislé (r = –1) či nezávislé (r = 0). Hodnota p udává pravděpodobnost 
zamítnutí tvrzení, že jsou na sobě sledované parametry nezávislé. V případě, kdy jedna 
z hodnot p přesáhne hranici 0,05 (p < 0,05), je možné toto tvrzení zamítnout. Z toho 
plyne, že parametry jsou na sobě závislé. V takovém případě jsou body v grafu 
vykresleny zeleně, zatímco při nepotvrzení závislosti mezi parametry je jejich barva 
červená, viz Obrázek 38 [30]. 
Obrázek 37: Vyhodnocení rozložení sledovaného parametru ve vybrané skupině 
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Poslední funkcí navrženého programu je uložení seznamu subjektů s přijatelným 
pohybem a seznamu subjektů, u nichž pohyb překračuje zadanou mez. Tento seznam je 
uložen ve formě textového souboru společně s informací o použitých limitech, viz 
Obrázek 39. Kromě toho lze pro všechny subjekty automaticky vygenerovat soubory 
s regresory použitelnými v GLM analýze. 
 
   
Obrázek 38: Korelace vybraných parametrů, parametry závislé (vlevo) a nezávislé (vpravo) 
Obrázek 39: Výstup programu MoReg_Metric 
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9 ZPRACOVÁNÍ REÁLNÝCH DAT 
Oba navržené programy byly testovány a odladěny pro práci s fMRI daty, která poskytl 
Central European Institute of Technology (CEITEC) MU (program Výzkum mozku a 
lidské mysli), konkrétně skupina Aplikované neurovědy. Tato skupina je pod vedením 
prof. MUDr. Ireny Rektorové, Ph.D. zapojena do mezinárodního projektu APGeM, pro 
který byla data naměřena.  
9.1 APGeM 
Projekt APGeM je mezinárodní projekt sdružující výzkumné instituce z Norska, Švédska, 
Velké Británie, Dánska a dalších evropských zemí. Projekt spadá pod evropský program 
Join Programme – Neurodegenerative Disease (JPND) Research, zaštiťující výzkum 
v oblasti neurodegenerativních onemocnění [59].  
Projekt APGeM se zaměřuje na hledání biomarkerů těchto neurodegenerativních 
onemocnění, mezi které patří Parkinsonova choroba, Alzheimerova choroba a další formy 
demence. Tato onemocnění často vedou ke snížené kvalitě života, související s nevratným 
poškozením mozku a destrukcí některých mozkových center. Cílem projektu je nalezení 
specifických rizikových faktorů, predikujících nástup neurodegenerativních chorob, a to 
mimo jiné pomocí pokročilých zobrazovacích metod jako jsou MRI či PET [60]. 
9.2 Popis dat 
Poskytnutý dataset obsahuje  MR data 95 subjektů, 40 osob trpících Parkinsonovou 
chorobou a 55 věkově vázaných zdravých kontrolních jedinců. Skupina pacientů 
s neurodegenerativním onemocněním se skládala z 12 žen a 28 mužů, průměrný věk 64,1 
let (směrodatná odchylka 8,9 let), roztřízených dle neuropsychologického vyšetření na 
osoby trpící navíc demencí a osoby bez demence. Ve skupině zdravých jedinců bylo 38 
žen a 17 mužů s průměrným věkem 66,7 let (směrodatná odchylka 7,3 let). 
Design experimentu byl založen na vizuální úloze složené z celkem 90 tzv. trialů 
(opakování) s šesti typy vizuálních podnětů. Průběh jednoho trialu uvádí Tabulka 5. 
Během každého trialu byly subjektu zobrazeny dva předměty, označované jako primární 
a sekundární stimul a pacient měl určit, zda se jednalo o totožné předměty, či nikoliv. 
Předmět sekundárního stimulu však mohl být rotovaný či odlišný.  
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Tabulka 5: Průběh trialu vizuální úlohy 
Pořadí Délka trvání Podnět Příklad 
1 1 s Šedá obrazovka - 
2 1 s Primární stimul Obrázek trumpety 
3 1 s Šedá obrazovka - 
4 1 s Sekundární stimul Obrázek auta, rotovaná trumpeta 
5 5 s Fixační kříž - 
 
Testovanou hypotézou této studie byl předpoklad, že osobám trpícím demencí 
selhává při identifikaci identických předmětů s odlišnou rotací zrakové zpracování a 
snižuje se jim schopnost identifikovat totožné předměty, lišící se prostorovou rotací, viz 
Obrázek 40. 
 
Akvizice dat byla provedena na 3.0 T magnetomu Siemens Prisma. Nejprve byl 
sekvencí MPRAGE nasnímán T1-váhovaný anatomický sken s vysokým prostorovým 
rozlišením. Dále bylo pomocí gradient-echo EPI sekvence naměřeno 435 funkčních 
skenů s dobrým časovým rozlišením. Akviziční parametry použitých sekvencí uvádí 
Tabulka 6. 
Tabulka 6: Použité akviziční parametry 
Typ dat 
TR 
[ms] 
TE 
[ms] 
FOV 
[mm] 
FA 
[°] 
Matrix 
Slice 
thickness 
No of 
slices 
Funkční 2080 30 192 90° 64x64 3 mm 39 trans 
Anatomická 2030 2.36 256 8° 256x256 1 mm 240 sagit 
 
 
čas [s] 
Obrázek 40: Ilustrace trialu vizuální úlohy 
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9.3 Vyhodnocení dat 
Veškerá data v poskytnutém datasetu byla plně anonymizovaná. Jedinou známou 
informací o subjektech bylo, kromě věkového složení a pohlaví, jejich zařazení do 
skupiny kontrolních jedinců či skupiny osob trpících Parkinsonovou chorobou. Jedním z 
cílů práce bylo porovnání těchto dvou skupin na základě míry pohybu, který jednotlivci 
vykazovali během měření. Dalším cílem bylo navržení kritéria, na jehož základě by měly 
být subjekty s vysokou mírou excesivního pohybu vyřazeny ze studie. Parkinsonova 
choroba je často spojena s výskytem třesu pacienta, tudíž lze předpokládat výraznější 
pohyb. Sledované parametry by tudíž měly mít vyšší variabilitu a střední hodnotu než je 
sledována u kontrolní skupiny. 
9.3.1 Porovnání skupin 
K porovnání velikosti pohybu u skupiny zdravých kontrolních jedinců a skupiny osob 
trpících Parkinsonovou chorobou byl využit navržený program MoReg_Metric. Pro každý 
subjekt byly vypočteny časové průběhy jednotlivých metrik, ze kterých byla určena 
hodnota průměru, mediánu, maxima a velikost korelace s task regresorem. Následně byly 
vygenerovány grafy rozložení (histogramy) získaných parametrů v obou srovnávaných 
skupinách. Sledované parametry uvádí Tabulka 7. 
Tabulka 7: Srovnávané parametry skupiny zdravých jedinců a skupiny nemocných osob 
Parametr Označení Sledovaná hodnota 
Rozdíl globální 
intenzity od průměru 
Dif from 
mean 
Průměr Medián Maximum 
Korelace s task 
regresorem 
Parametr 
DVARS 
DVARS Průměr Medián Maximum 
Korelace s task 
regresorem 
2. mocnina diferencí 
translačního pohybu 
Sqr(trans) Průměr Medián Maximum 
Korelace s task 
regresorem 
2. mocnina diferencí 
rotačního pohybu 
Sqr(rot) Průměr Medián Maximum 
Korelace s task 
regresorem 
Framewise 
Displacement 
FD Průměr Medián Maximum 
Korelace s task 
regresorem 
 
Histogramy jednotlivých parametrů byly navíc doplněny o boxploty, neboli 
krabicové grafy. Ty slouží k přehledné grafické vizualizaci numerických dat. Střední část 
diagramu vyznačuje oblast dat mezi 1. a 3. kvartilem a zvýrazněná červená linie 
reprezentuje hodnotu mediánu. Rozsah boxplotu vyjadřuje variabilitu sledovaných dat a 
je označován za vnitřní hranice. Jeho délka je obvykle nejvýše 1,5 násobek vzdálenosti 
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1. a 3. kvartilu (výška krabicové části diagramu). Hodnoty, nacházející se mimo tento 
rozsah jsou označovány jako odlehlé hodnoty (outliery). 
V této kapitole budou vybrané parametry popsány na základě výše zmíněných 
grafických zobrazení. Konkrétní statistické hodnoty pro jednotlivá rozložení jsou 
uvedeny v tabulce v oddílu příloh, viz příloha A a B. V oddílu příloh se nachází i grafická 
zobrazení rozložení parametrů, jež nejsou uvedeny v této kapitole, viz příloha C.  
Pro porovnání skupin je nejlepším ukazatelem pohybu mediánová hodnota daného 
parametru, která je robustní vůči výskytu odlehlých hodnot průběhu daného parametru na 
úrovni jednotlivce a nejlépe reprezentuje střed distribuce Při srovnání mediánových 
hodnot rozdílu globální intenzity od průměrné hodnoty je patrné, že se od sebe kontrolní 
skupina a skupina nemocných příliš neliší. Rozložení daného parametru je pro obě 
skupiny téměř identické a hodnota mediánu je prakticky shodná, viz Obrázek 41. 
Mediánová hodnota parametru DVARS takto shodného rozložení nedosahuje. 
V tomto případě kontrolní skupina vykazuje podstatně vyšší rozptyl hodnot a v průměru 
je DVARS o přibližně 0,1 % vyšší u skupiny nemocných subjektů, viz Obrázek 42. 
Obrázek 41: Srovnání parametru Dif from mean (medián) 
Obrázek 42: Srovnání parametru DVARS (medián) 
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Vzhledem k velmi malým velikostem rotačního pohybu lze namísto dvojice grafů 
pro translační a rotační pohyb zobrazit pouze graf pro medián parametru framewise 
displacement. Rotační pohyb se díky nízkým hodnotám na výsledném pohybu subjektu 
podílí pouze malou měrou, a tudíž je rozložení FD prakticky identické s rozložením 
translačního pohybu. Při porovnání skupin mají obě dvě rozložení podobný tvar. Skupina 
zdravých subjektů vykazuje vyšší mezikvartilový rozsah a celkově vyšší pohyb. 
Mediánové hodnoty skupiny nemocných jsou více homogenní, viz Obrázek 43. 
 Sledování průměrných hodnot jednotlivých parametrů nemá, kromě parametru 
sledujícího rozdíl globální intenzity signálu od její průměrné hodnoty v průběhu měření, 
příliš velkou vypovídající sílu. To proto, že se do těchto hodnot výrazným způsobem 
promítají případné odchylky extrémních outlierů. V případě parametru odchylky globální 
intenzity je sledovaná průměrná hodnota totožná s průměrnou hodnotou daného průběhu, 
tudíž by měla být výsledná hodnota u všech subjektů nulová. Tento předpoklad je 
potvrzen, viz Obrázek 44, kde hodnoty dosahují velmi nízkého řádu 10-12.  
Obrázek 44: Srovnání parametru Dif from mean (průměr) 
Obrázek 43: Srovnání parametru FD (medián) 
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Poměrně zajímavější je sledování extrémních hodnot jednotlivých parametrů. Ty 
sice nemusí jednoznačně svědčit o velkém pohybu subjektu v průběhu celého měření, 
nicméně jsou vhodné pro sledování nejvyšších dosažených odchylek. Rozdělení maxim 
parametru sledujícího odchylky intenzity se pro obě skupiny subjektů blíží ideálnímu 
normálnímu rozložení, pouze s jednou odlehlou hodnotou v obou případech. Skupina 
kontrolních jedinců opět dosahuje o něco horších hodnot než skupina jedinců trpících 
Parkinsonovou chorobou, viz Obrázek 45. 
Zastoupení maximálních hodnot DVARS je u obou porovnávaných skupin obdobné, 
s výjimkou řady vyšších odlehlých hodnot ve skupině zdravých osob, viz Obrázek 46.  
Zajímavá je hodnota největšího transverzálního pohybu mezi po sobě jdoucím skeny, 
kterou udává parametr Sqr(trans). Vzhledem k tomu, že se jedná o druhou mocninu 
uskutečněného pohybu, jeden ze subjektů vykonal pohyb větší než 4 mm. Tento pohyb je 
navíc vypočten pouze v jedné z rovin, což znamená, že ve skutečnosti mohl být mnohem 
Obrázek 45: Srovnání parametru Dif from mean (maximum) 
Obrázek 46: Srovnání parametru DVARS (maximum) 
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větší. Extrémní pohyb byl vykonán subjektem ze skupiny zdravých jedinců. Zastoupení 
velkých pohybů je však mezi skupinami přibližně rovnoměrné, viz Obrázek 47. 
Stejné rozložení u obou sledovaných skupin vykazuje i parametr sledující velikost 
rotace. Parametr je taktéž druhou mocninou diference rotace subjektu mezi po sobě 
jdoucími skeny. Největší rotační pohyb se tudíž pohyboval v řádu 0,1°, viz Obrázek 48. 
  To, že se na parametru framewise displacement zásadní měrou podílí translační 
pohyb, znázorňuje Obrázek 49. Na něm je možné nalézt rozdělení totožné, jako je u 
samotného rozložení parametru Sqr(trans). I zde jsou obě skupiny obdobně a ani jedna 
z nich nevykazuje v žádném směru znatelně vyšší pohyb než ta druhá. 
Poslední skupina srovnávaných parametrů byla zaměřena na korelaci daných metrik 
s task regresorem. Pro každý průběh byla vypočtena hodnota Pearsonova korelačního 
koeficientu. Rozložení těchto hodnot bylo sledováno a srovnáváno mezi skupinami 
Obrázek 47: Srovnání parametru Sqr(trans) (maximum) 
Obrázek 48: Srovnání parametru Sqr(rot) (maximum) 
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subjektů. Pro všech pět metrik se rozložení korelačního koeficientu blíží normálnímu 
rozdělení kolem hodnoty 0. To znamená, že mezi jednotlivými metrikami a task 
regresorem neexistuje významná závislost. Příklad nulové korelace mezi parametrem 
DVARS a task regresorem zobrazuje Obrázek 50.  
   
9.3.2 Kritérium pro vyřazení subjektu 
Závěrečným úkolem bylo navržení kritéria pro vyřazení subjektu, vyznačujícího se 
vysokou mírou excesivního pohybu. Na základě prostudované literatury bylo navrženo 
kritérium, kdy by se excesivní pohyb neměl vyskytovat ve více než 20 %, resp. 25 % 
všech naměřených skenů. Toto kritérium bylo testováno pro různé nastavení limitních 
hodnot jednotlivých metrik. 
Obrázek 49: Srovnání parametru FD (maximum) 
Obrázek 50: Srovnání parametru DVARS (korelace s task regresorem) 
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Limitní hodnoty byly nejprve nastaveny na hodnoty nejčastěji zmiňované v literatuře 
a dále upravovány za účelem odstranění odpovídajícího počtu skenů. S rostoucími limity 
docházelo k poklesu počtu skenů, během kterých mělo dojít k excesivnímu pohybu. 
S rostoucí hodnotou prahu zároveň klesal počet subjektů, které přesáhly u dané metriky 
povolený počet skenů, označených za excesivní. Tabulka 8 a Tabulka 9 udávají právě 
počet subjektů, které přesáhly povolený limit 20 %, resp. 25 % výskytu skenů 
s excesivním pohybem při použití jedné vybrané metriky. 
 
Tabulka 8: Počet subjektů, u nichž byl výskyt skenů s excesivním pohybem vyšší než 20 % 
Dif from mean [-] DVARS [%] FD [mm] Sqr(trans) [mm] 
Limit > 20 Limit > 20 Limit > 20 Limit > 20 
4,5 9 0,5 17 0,5 8 0,05 16 
5,0 7 0,55 10 0,55 5 0,1 4 
5,5 3 0,6 6 0,6 3 0,15 2 
6,0 0 0,65 5 0,65 2 0,2 2 
6,5 0 0,7 4 0,7 2   
 
 
Tabulka 9: Počet subjektů, u nichž byl výskyt skenů s excesivním pohybem vyšší než 25 % 
Dif from mean [-] DVARS [%] FD [mm] Sqr(trans) [mm] 
Limit > 25 Limit > 25 Limit > 25 Limit > 25 
4,5 8 0,5 10 0,5 6 0,05 11 
5,0 4 0,55 5 0,55 3 0,1 3 
5,5 1 0,6 5 0,6 3 0,15 1 
6,0 0 0,65 3 0,65 1 0,2 1 
6,5 0 0,7 2 0,7 1   
 
 
Příklad získání hodnot v tabulkách zachycuje Obrázek 51. Na něm lze vidět celkem 
čtyři různá rozložení parametru translačního pohybu Sqr(trans) pro různě nastavené 
mezní hodnoty. S rostoucím limitem, označeným jako TRtrans, dochází k ubývání subjektů 
na pravé straně grafu, až nad hranicí 20 % z původních 16 jedinců zůstávají osamoceni 
dva.  
Vzhledem k velmi nízkým hodnotám, hraje parametr rotačního pohybu Sqr(rot) 
pouze zanedbatelnou roli. Proto nebylo nutné tento parametr více testovat. 
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Na základě otestování jednotlivých metrik, s přihlédnutím k rozložení počtu subjektů 
při různých nastaveních limitů, byly vybrány jako ideální prahové hodnoty limity 
vyznačené zelenou barvou v předchozích tabulkách. K těm byl navíc přidán limit 
rotačního pohybu TRrot = 0.001°. 
Výsledkem takto nastavených limitů je rozdělení studie na dvě skupiny, a to skupinu 
se subjekty s akceptovatelnou mírou pohybu a skupinu se subjekty vykazujícími 
excesivní pohyb. Ty by měly být ze studie vyloučeny. 
Vzhledem k tomu, že cílem není odstranění co nejvyššího počtu subjektů, ale pouze 
těch vykazujících příliš velkou míru pohybu, byla jako optimální kritérium zvolena 
hranice 25 % skenů s excesivním pohybem. Na základě toho by mělo být ze studie 
odstraněno celkem sedm subjektů, viz Obrázek 52. Po vyhodnocení, zda se jedná o 
jedince z kontrolní skupiny či osoby trpící Parkinsonovou chorobou, bylo zjištěno, že tři 
ze sedmi jedinců jsou osoby nemocné, zatímco čtyři subjekty patří skupiny zdravých, viz 
Tabulka 10Tabulka 1.  
  
Obrázek 51: Výskyt excesivního pohybu vybrané metriky s různými limity 
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Tabulka 10: Výpis subjektů s mírou pohybu větší než 20 % (vlevo) a 25 % (vpravo) 
Výskyt excesivního parametr > 20 %  Výskyt excesivního parametr > 25 % 
Jméno subjektu Skupina  Jméno subjektu Skupina 
138B Control  156B Control 
156B Control  163B Control 
163B Control  182B Control 
182B Control  184B Disease 
184B Disease  203B Disease 
191B Control  258B Control 
203B Disease  259B Disease 
208B Control    
209B Control    
218B Control    
258B Control    
259B Disease    
  
Obrázek 52: Kritérium pro odstranění subjektů z důvodu excesivního pohybu 
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10 DISKUZE 
V praktické části byly navrženy dva programy. První z programů, MoReg_Viewer, slouží 
k prohlížení funkčních dat a pohybových regresorů. Pro svou činnost vyžaduje 
programový toolbox SPM, který je využíván za účelem načítání objemových dat a pro 
zarovnání funkčních snímků. Hlavní předností programu MoReg_Viewer je, že 
v intuitivním a uživatelsky přívětivém grafickém rozhraní spojuje tyto funkce 
dohromady. Velkou výhodou je možnost provést zarovnání u skupiny více subjektů. 
Program ve struktuře vybrané studie automaticky vyhledá požadovaná měření, popř. dá 
uživateli možnost výběru složek s funkčními daty. Dále uživateli umožňuje zadání 
parametrů zarovnání v přehledném okně.  
Druhý program, MoReg_Metric, byl inspirován nástroji ArtRepair a ART. Oba dva 
tyto programy mají obdobné funkce, a to zobrazení metrik a vyhodnocení, zda dochází 
v jednotlivých skenech k excesivnímu pohybu. Těmito funkcemi disponuje i program 
MoReg_Metric. Navíc byla implementována metrika DVARS, která u ostatních schází, a 
také je možné jednotlivé metriky aktivovat, resp. deaktivovat. Dále program  
MoReg_Metric umožňuje vygenerování souboru s výčtem skenů vykazujících excesivní 
pohyb a navíc nabízí vytvoření souboru s regresory, které lze použít přímo v matici 
návrhu GLM. Tuto funkci ArtRepair ani ART nenabízí, stejně jako možnost výběru typu 
výpočtu framewise displacement, 
Hlavní předností programu MoReg_Metric je potom možnost skupinové analýzy dat 
a sledování závislosti výskytu excesivních pohybů na nastavených limitech metrik. Díky 
této funkci lze jednoduše porovnat míru pohybu jednotlivých subjektů a identifikovat 
jedince, u nichž je míra pohybu neakceptovatelná. Stiskem jednoho tlačítka lze 
vyexportovat seznam nevyhovujících subjektů, a ty pak ze studie vyřadit.  
Výhodou navržených programů MoReg_Viewer a MoReg_Metric je i možnost 
výběru jazykové verze programu. Uživatel si může zvolit jazyk český nebo anglický, 
program je zároveň snadno rozšiřitelný o další jazykové verze, viz Tabulka 11.  
Pomocí vytvořených programů byla vyhodnocena reálná data, naměřená v rámci 
projektu APGeM v CEITEC MU. Jednalo se o dataset 95 subjektů, z nichž u 40 byla 
diagnostikována Parkinsonova choroba, ostatní sloužily jako kontrolní skupina. U těchto 
dvou skupin byla porovnávána míra pohybu, ke kterému došlo během měření funkčních 
snímků. Bylo předpokládáno, že pacienti trpící Parkinsonovou chorobou, budou 
vykazovat vyšší míru excesivního pohybu než sledovaní jedinci z kontrolní skupiny 
subjektů. 
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Ze statistického vyhodnocení analyzovaných dat však oproti předpokladům vyplývá, 
že míra pohybu nemocných subjektů je srovnatelná s mírou pohybu kontrolní skupiny. 
Toto bylo pozorováno napříč celým spektrem aplikovaných metrik. Jak u metrik 
vycházejících čistě z pohybových regresorů, tak u metrik založených na sledování změny 
intenzity měřeného signálu, se distribuce parametru u obou skupin příliš nelišila. 
Z toho lze vyvodit závěr, že pacienti trpící Parkinsonovou chorobou nevykazují vyšší 
míry excesivního pohybu i přes to, že ve skutečnosti trpí třesem. Toho je dosahováno 
pomocí kvalitní fixace hlavy subjektu, pro kterou se využívají pěnové výztuže uvnitř 
přijímací cívky. Díky tomu se daří udržovat míru pohybu nemocných pacientů 
srovnatelnou s věkově vázanými zdravými jedinci. 
Pro poskytnutý dataset byla testována různá nastavení limitních hodnot jednotlivých 
metrik, při jejichž překročení je pohyb vybraného skenu označen za excesivní. Tím byly 
získány pro tento dataset vhodné prahové hodnoty. Jako kritérium pro vyřazení subjektu 
bylo vybráno množství skenů, u nichž došlo k excesivnímu pohybu. Za nejvyšší možný 
výskyt těchto skenů byl nastaven limit 25 %.  
Po aplikací navržených limitů na reálný dataset bylo celkem sedm subjektů označeno 
za vhodné k vyřazení ze studie. Zpětným porovnáním se seznamem subjektů bylo 
vyhodnoceno, že by měly být odstraněny tři subjekty ze skupiny nemocných 
Parkinsonovou chorobou a čtyři subjekty z kontrolní skupiny. To potvrdilo předešlé 
zjištění, že u poskytnutého datasetu není statistický rozdíl v míře pohybu subjektů ze 
skupiny zdravých jedinců a skupiny osob trpících Parkinsonovou chorobou.   
Tabulka 11: Porovnání vybraných funkcí nástrojů pro analýzu míry pohybu subjektu  
Parametr 
MoReg 
Viewer 
MoReg 
Metric 
ArtRepair ART SPM 
Zobrazení 4D dat  - - -  
Realign & Reslice  - - -  
Pohybové regresory      
Metrika: Dif from mean -    - 
Metrika: DVARS -  - - - 
Metrika: FD -    - 
Výpis outlierů -    - 
Regresory pro GLM -  - -  
Skupinová analýza metrik -   - - 
Výpis subjektů s exc. pohybem -  - - - 
Vícejazyčné   - - - 
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ZÁVĚR 
Tato diplomová práce se zabývá analýzou pohybu subjektů při měření funkční 
magnetickou rezonancí, metrikami míry pohybu a softwarovými nástroji, sloužícími 
k jejich vyhodnocení. Dále byly v prostředí MATLAB implementovány dva programy 
pro vyhodnocení míry excesivního pohybu subjektů během měření. 
Práce je členěna celkem do 10 kapitol. První kapitola se věnuje metodám funkčního 
zobrazování pomocí různých modalit. Ve druhé kapitole je popsán základní princip 
magnetické rezonance a metoda BOLD fMRI. Třetí kapitola je věnována artefaktům ve 
fMRI datech s hlavním zaměřením na artefakty související s pohybem subjektu. Dále jsou 
zde uvedeny kroky předzpracování naměřených dat. Čtvrtá kapitola obsahuje rešerši 
v oblasti softwarových nástrojů, využívaných ke zpracování z dat fMRI. Pátá kapitola se 
zabývá statistickou analýzou dat pomocí obecného lineárního modelu. V šesté kapitole 
jsou popsány metriky míry pohybu, na jejichž základě lze ohodnotit kvalitu naměřených 
dat. Sedmá kapitola obsahuje popis programů, sloužících k detekci a vyhodnocení 
excesivního pohybu v datech fMRI. V osmé kapitole jsou rozebrány navržené programy 
pro vyhodnocení dat z pohledu pohybu subjektu. Devátá kapitola je věnována 
vyhodnocení reálných dat. Je zde srovnána míra pohybu mezi zdravými subjekty a 
pacienty s Parkinsonovou chorobou. Dále zde jsou navrženy limity používaných metrik 
a nastavení kritéria pro vyřazení subjektu ze studie. V desáté kapitole jsou diskutovány 
výsledky.  
Přílohy práce obsahují dvě tabulky se statistickým popisem distribuce parametrů 
sledovaných metrik. Dále pak grafické zobrazení rozložení parametrů těchto metrik. 
Vytvořené programy MoReg_Viewer a MoReg_Metric jsou přiloženy v elektronické 
příloze. 
Z výsledků vyplývá, že v analyzovaných datech nebyl pozorován rozdíl mezi 
zdravými subjekty a osobami trpícími Parkinsonovou chorobou. Jako vhodné kritérium 
pro vyřazení subjektu ze studie bylo zvoleno označení více než 25 % skenů za skeny 
obsahující excesivní pohyb. 
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